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Capitulo 1. Introduccién

1. INTRODUCCION

En este capitulo se pretende ofrecer una vision general del estado del arte
de la utilizacion de sistemas de liberacion de farmacos desde dispositivos
médicos utilizados en el tratamiento de enfermedades cardiovasculares y en
traumatologia y cirugia ortopédica. Se mostrara cdmo la nanociencia y
nanotecnologia pueden ofrecer alguna ventaja en el tratamiento de estas
enfermedades y se hace un repaso de los biomateriales y farmacos mas

utilizados en estos campos.

1.1. Nanociencia, Nanotecnologia y Nanobiociencia

La nanotecnologia se define como el «desarrollo de ciencia y tecnologia a
niveles atomicos y moleculares, en la escala de aproximadamente 1-100 nm,
para obtener una comprension fundamental de fenomenos y materiales en
dicha escala nanométrica y para crear y usar estructuras, dispositivos vy

sistemas que tengan nuevas propiedades y funciones debido a su tamafio» [1].

Los materiales cuando se trabajan a escala nanomeétrica poseen unas
propiedades Opticas, mecanicas, eléctricas, magnéticas, cuanticas y fisico-
quimicas unicas [1,2] que las hacen muy atractivas para la industria. La
National Science Foundation de EE.UU. estima que la nanotecnologia
alcanzara unas cifras de mercado en 2015 de un billén (10'?) de ddlares en el
mundo, representando el segmento de nanomateriales el 31% del total, que
incluyen a los materiales nanoestructurados, nanoparticulas, nanopolvos,
materiales nanoporosos, nanofibras, fullerenos, nanotubos de carbono, grafeno
y sus derivados, nanohilos, dendrimeros, puntos quanticos (quantum dots) y
laminas delgadas [3]. Por ejemplo, el que es considerado como el primer
material médico nanotecnolégico aprobado por la Food and Drug
Administration (FDA) en 2005, la  nanohidroxiapatita sintética NanOss®,
desarrollada por Angstrom Medica (Woburn, MA, USA) para aplicaciones
ortopédicas, aunque no libera farmaco, se utiliza en rellenos de defectos éseos

[4]. La figura 1.1 muestra un esquema de las medidas representativas de la
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nanotecnologia para mostrar como la interaccidon entre nanomateriales y

muchas biomoléculas de interés biomédico es directa.

Una rama de la nanotecnologia es la nanomedicina, que es la aplicacion
de la nanotecnologia en las ciencias de la salud, sector con una gran
proyeccion en un futuro proximo debido a sus importantes implicaciones. El
objetivo principal de la nanomedicina es el desarrollo de herramientas para
diagnosticar, prevenir y tratar enfermedades cuando estan todavia en estados
poco avanzados o en el inicio de su desarrollo [1]. La nanomedicina agrupa tres
areas principales, el nanodiagnéstico, la medicina regenerativa y la liberacién

controlada de farmacos (nanoterapia) [1].

Baldn de futbol Hormiga Cabello humano Gldbulos rojos
220.000.000 nm 10.000.000 nm 80.000 nm 7.000 nm
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i 1 '
7 # h
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Microchip ordenador Nanoprisma de oro Virus polio Molécula de ADN
70 nm lado 50 nm 10 nm anchura 2 nm

Nanotubos de carbon Molécula de C,; Atomo de hidrégeno
anchura |4 nm 0,7 nm 0,1 nm

Figura 1.1.- Las medidas de la nanotecnologia. Adaptado de [1].

En este ambito, para la administracion de farmacos se han desarrollado
una gran cantidad de nanoestructuras: nanoparticulas, nanocapsulas,
dendrimeros, liposomas, micelas, nanotubos, etc. que liberan el farmaco en el

sitio especifico donde se requiere y con la cinética de liberacion deseada [1].
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También han existido avances en la ingenieria regenerativa de tejidos, como en
el caso de los tejidos 6seo, cartilaginoso, nervioso, pancreatico, de higado y
ocular, mediante el desarrollo de nanomateriales y andamios basados en
nanomateriales que pueden liberar farmacos, factores de crecimiento y células

madre entre otras cosas [5].

Por todo lo anterior, y a la vista de la enorme ventaja que supone la
utilizacion de compuestos nanoestructurados para terapia dada la vectorizacion
del farmaco exclusivamente en la zona afectada, evitando asi efectos
secundarios en otras zonas del cuerpo [1], el presente trabajo esta encaminado
a la utilizacion de materiales de silicio micro y meso poroso para la liberacién
controlada de farmacos encapsulados en dichos poros ofreciendo una
alternativa a los materiales poliméricos que estan ampliamente utilizados en

estas aplicaciones.

1.2. Biomateriales

Un biomaterial es un material que trata de interaccionar interfacialmente
con el sistema bioldgico para evaluar, tratar, aumentar o reemplazar cualquier
tejido, 6rgano o funcién del cuerpo [6]. También puede definir un biomaterial
como aquel material que no produce reacciones no deseadas en la interfaz
tejido-material y que mantiene sus propiedades (de reconstruccion del
organismo o de soporte) durante todo el tiempo que tiene que estar en servicio
[7]. Por otra parte se define biocompatibilidad como la habilidad de un material
para realizar una aplicacion especifica con una apropiada respuesta del
sistema biologico [6]. Las aplicaciones de los biomateriales se centran en
cuatro campos: implantes y protesis, biosensores, sistemas de liberacion de
farmacos y andamiajes para ingenieria de tejidos. Dependiendo de la
naturaleza de los enlaces del biomaterial, éstos se pueden dividir en ceramicos,

metalicos, poliméricos o materiales compuestos (composites).

Ceramicos: las ceramicas son conocidas por su excelente resistencia al
desgaste, buena resistencia a la degradacidn en ambientes corrosivos,
elevados valores de dureza y puntos de fusién [8]. Son en general fragiles y se

suelen utilizar en aplicaciones que no requieran una carga excesiva:
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hidroxiapatita [7,9], biovidrios (actualmente se utilizan los sistemas basados en
Si0,-Ca0-NaO-P,0s5 y Li,O-Zn0O-Si0y), sulfatos de calcio, fosfatos de calcio,
carbono tipo diamante (DLC) [10], grafeno [11]. La hidroxiapatita y las
ceramicas de cristal se utilizan como recubrimientos en los tallos de las protesis
de cadera; los materiales basados en fosfato de calcio se usan como andamios
porosos, implantes en la columna e injertos 6seos [8]. Sin embargo, la aliumina
(Al,O3) y la zirconia (ZrO2) si que pueden utilizarse en aplicaciones que
requieran una gran carga como puede ser las articulaciones de cadera [7]. La
alumina se emplea en ese tipo de aplicaciones debido a su bajo coeficiente de
friccion y resistencia al desgaste mientras que la zirconia tiene una elevada

resistencia a la fractura y resistencia mecanica [12].

Las ceramicas pueden ser inertes (sin interaccion con el medio que le
rodea) como por ejemplo el carbono pirolitico diamante DLC [10], el grafeno, el
SiC [13,14], la alumina (Al,O3) y la zirconia (ZrO-) o bioactivas (reaccionan con
el entorno y favorecen la osteointegracion) como puede ser la hidroxiapatita o

los biovidrios [9].

Las propiedades de las ceramicas pueden mejorarse en un futuro lo que
implicara ampliar el rango de aplicaciones en el campo de la ingenieria de

tejidos en las que tendran un papel principal [8].

Metdalicos: los biomateriales metalicos continian siendo elegidos para la
fabricacion de implantes quirurgicos debido a que los metales tienen buenas
propiedades mecanicas, elevada dureza, resistencia a la fractura, resistencia a
la corrosion, dan un rendimiento fiable a largo plazo en situaciones de carga-
descarga durante mucho tiempo [8] y pueden fabricarse todo tipo de implantes
metalicos con relativa facilidad de mecanizado. El uso de biomateriales
metalicos ha crecido en el campo de la ortopedia y odontologia donde una
mayor carga es necesaria. Aunque las mismas razones han conducido a los
biomateriales metalicos a crecer en el campo de de los dispositivos
cardiovasculares (valvulas artificiales del corazén y stents cardiovasculares).
Los materiales normalmente utilizados son el acero inoxidable, la aleacién
Co-Cr-Mo, aleaciones de ZrNb, o Ti y sus aleaciones, B-Ti, Ti6Al4V, Ti5AI2.5Fe
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y el NiTi (Nitinol) [8,15-19]. Su principal desventaja es la lixiviacién de iones
metalicos, como por ejemplo el niquel que pueden ocasionar algun tipo de
reacciones alérgicas [20,21]. También existen implantes metalicos
bioerosionables como la aleacion de Mg-Zn-Ag [22] y metales porosos como el
tantalio con fuerte actividad osteintegradora. El platino y la aleacién platino-
iridio con una elevada resistencia a la corrosion son usados para la fabricacién
de electrodos con el proposito de la estimulacion eléctrica y deteccidn, también

son empleados en aplicaciones dentales [8].

Poliméricos: Son muy interesantes debido a que existe una gran

variedad de compuestos posibles para su formulacién, se pueden fabricar de
muy distintas maneras y son faciles de conformar en fibras, tejidos, peliculas o
bloques [7]. Los biopolimeros utilizados en aplicaciones médicas pueden
agruparse en polimeros naturales, inertes, bioactivos y bioerosionables. Los
inertes, se adaptan muy bien con algunas aplicaciones que estan destinadas a
durar toda la vida, tales como polimeros de implante mamario. Cuando
aparecieron las primeras preocupaciones sobre el uso de polimeros inertes la

situacion derivo hacia el uso de polimeros bioerosionables [8].

Polimeros naturales: son biomateriales de origen natural como el

colageno que es el principal componente de las matrices extracelular del tejido
de los mamiferos tales como la piel, el hueso, cartilagos tendones vy
ligamentos. Utilizado como andamio para el cultivo de tejido o piel artificial
debido a que es capaz de unirse a muchos tipos diferentes de células y que su
degradacion es similar al de las células. La fibrina se utiliza como un sellador y
un adhesivo en la cirugia, ya que desempefia un papel importante en la
curacion natural de la herida. Los polisacaridos como la carboximetilcelulosa
(CMC) ofrece un atractivo uso clinico como matriz para la liberacion de
farmacos. Los glicosaminoglicanos como pueden ser la heparina y el
hialuronato que son candidatos interesantes para el desarrollo de biomateriales
implantables, la heparina para la regeneracién y curacién de tejido y el
hialuronato para la aplicacion en ingenieria de tejidos como piel artificial. El
quitosano para la obtencion de implantes reabsorbibles y biolégicamente

activos [8].
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Polimeros inertes: son aquellos que no interaccionan con el tejido

circundante como por ejemplo la silicona, el polipropileno, el polietileno (que se
suele utilizar en protesis de rodilla y cadera) [8] y el polimetilmetacrilato
(PMMA). Este ultimo, se suele utilizar como cemento 6seo [23] y como lentes
intraoculares. Otros polimeros inertes son las poliamidas que tienen su
utilizacion en suturas quirdrgicas y membranas de hemodialisis; los poliésteres
como el polietilentereftalato (PET) que se utilizan en injertos vasculares, los
poliéteres como el 6xido de polietieno (PEO) utilizado en liberacion de
farmacos y el polietilenglicol (PEG) que gracias a su biocompatibilidad y baja
toxicidad ha sido usado como excipiente en farmacos para administracion oral
o inyectable, y para llevar a cabo la modificacion de la superficie de

biomateriales [8].

Polimeros bioactivos: este tipo de polimeros son aquellos que tienen una

actividad biolégica inherente o estan unidos covalentemente con farmacos
entre éstos se encuentran los polimeros policationicos o polianiénicos,
polipétidos, polisacaridos. En el conjunto farmaco/polimero al estar unido dicho
farmaco con el polimero adecuado se consigue una difusion mas lenta y por lo
tanto que la terapia se prolongue durante mas tiempo. Los polimeros pro-
farmacos disefiados para proteger de una rapida eliminacion o metabolizacion
del farmaco de interés. Se denomina pro-farmaco a aquel farmaco que es

activo unicamente cuando se ha separado del polimero que lo protege.

Polimeros bioerosionables: son polimeros insolubles que por medio de

reacciones quimicas en el organismo, se convierten lentamente en materiales
solubles. Es decir, interaccionan con el medio que les rodea y se degradan con
el tiempo cuando su funcion ha acabado, por ejemplo la policaprolactona [8], el
acido polilactico (PLA), acido poliglicélico y copolimero de acido lactico y
glicélico (PLGA), que se pueden usar como sistemas de liberacion de farmacos
en stents cardiovasculares [24] o en andamios para reconstruccion dsea [25].
Los polianhidridos, aprobados por la FDA para ser utilizados para la liberacion
controlada de agentes contra el cancer en el cerebro. Por ultimo los ésteres de
polifosfato y los polifosfacenos usados también para la liberaciéon controlada de

farmacos [8].
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Materiales compuestos (composites): son la combinacién de materiales

con diferencias significativas en sus propiedades fisicas y quimicas, cuyo
resultado es un material con unas propiedades distintas a las que tienen los
materiales por separado y fruto de la sinergia entre los elementos
constituyentes. Los materiales forman fases heterogéneas dentro de la
estructura final [26]. Por ejemplo, el hueso humano es un composite natural,
formado por cristales de apatita natural embebidos en una matriz polimérica de
colageno [27]. Un composite utilizado con éxito es la hidroxiapatita embebida
en una matriz de polietileno de ultra alto peso molecular asi como las
bioceramicas combinadas con una matriz polimérica cuyo resultado presenta
propiedades mecanicas similares a las del hueso [27]. Otros composites que se
utilizan en cirugia ortopédica, son los formados por una matriz de PLGA en la
que se embeben silice mesoporosa e hidroxiapatita [25] o bio-vidrios

mesoporosos/seda [28].

A continuacidon se describen los biomateriales utilizados en este trabajo,
tales como los sustratos metalicos de acero inoxidable 316L y la aleacion de

NiTi asi como la silice, zeolitas y los distintos materiales mesoporosos.

1.2.1. Aleaciones de niquel-titanio (Nitinol). Propiedades y
aplicaciones

El Nitinol es una aleacién equiatomica de niquel y titanio descubierta en el
U.S. Naval Ordenance Laboratory [29], que pertenece al grupo de materiales
con memoria de forma, (Shape Memory alloys, SMA). El efecto de memoria de
forma es una propiedad asociada uUnicamente a ciertas aleaciones que
presentan transformaciones no difusionales en estado sélido entre una fase
austenita y otra martensita que se denomina transformacién martensitica, en
analogia con los aceros. En la transformacién martensitica se produce un
movimiento cooperativo de atomos debido a mecanismos de deformacion de

Bain y de maclado, que dejan invariantes algunos planos cristalograficos [30].

Esta transformacion se produce desde una fase a alta temperatura, la
fase B2, conocida como austenita (A) a otra fase a baja temperatura llamada

martensita (M) [31]. La austenita posee estructura cristalina cubica (BBC) y la
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martensita monoclinica. La transformacién martensitica en estas aleaciones es
termoelastica, es decir, que una vez los cristales de martensita se han formado
crecen conforme la temperatura disminuye, y de la misma manera disminuyen
su tamano si el material es calentado. Este hecho es crucial para el efecto de

memoria de forma.

En la transformacién austenita-martensita se definen las temperaturas
singulares o caracteristicas de transformacion. Asi, cuando el material esta en
fase austenita y se enfria, empieza a aparecer la estructura martensitica a una
temperatura denominada M. A medida que se sigue enfriando la
transformacién continia hasta que la transformaciéon es completa a una
temperatura denominada M;. Como la transformacion es reversible cuando se
calienta desde la temperatura M;, se alcanza la temperatura As, que es aquella
en la que comienza a aparecer la fase austenita en la matriz martensitica. La
temperatura As no coincide con la temperatura M porque existe cierta histéresis
térmica. Al seguir calentado la transformacion en austenita es completa al
alcanzar la temperatura A;. Pero ademas de estas dos fases, en ocasiones,
aparece una tercera fase intermedia conocida como fase R (R) que tiene
estructura cristalina romboédrica. En estos casos, la transformacién austenita-
martensita, que antes era directa, se produce en dos fases: A»> RyR > M. La
aparicion de esta fase depende de varios factores, como son la temperatura de
recocido, la deformacion previa, el incremento de porcentaje de Ni, los ciclos

térmicos y en envejecimiento [30].

El efecto de memoria de forma consiste en el fendmeno por el cual una
muestra deformada cuando se encuentra en fase martensita recupera su forma
original, previamente definida, como consecuencia del proceso de
transformacién que se produce al someter a un tratamiento térmico adecuado

al material y evolucionar hacia la forma austenita [31].

Asociado a este comportamiento, el material presenta una
superelasticidad que le confiere la propiedad de soportar grandes
deformaciones elasticas con tensiones relativamente pequefias. Junto a estas

propiedades, el material presenta caracteristicas mecanicas importantes como
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una alta anelasticidad, tension de descarga constante, deformacién plastica
uniforme vy resistencia al plegamiento. La anelasticidad se denomina al
comportamiento elastico dependiente del tiempo, es decir, que la deformacién
elastica continua aumentando después de aplicar la carga, y al retirar la carga
se requiere que transcurra algun tiempo para que el material se recupere
completamente y es causado por la dependencia del tiempo de los
mecanismos microscopicos que tienen lugar cuando el material se deforma. En
los metales, la componente anelastica es normalmente pequefia y, a menudo,
despreciable [32]. La figura 1.2 representa un esquema de los

comportamientos de memoria de forma y superelasticidad que presenta el NiTi.

a
[C——/1 Austenita
. b
[ ] Austenita
Enfriamiento por debajo de Ms
[ Martensita l Aplicacion de tension
Deformacién de la martensita R Martensita inducida por tension
ﬁ Martensita deformada Eliminacién de la tension y
desaparece la deformacion

[ Austenita

l Calentamiento por encima de Af

[ Austenita

Figura 1.2.- Esquema del proceso. (a) Memoria de forma. (b) Superelasticidad.
Adaptada de [30]

Esta potencialidad no se ha visto reflejada de una manera extensa en
aplicaciones en diversos sectores tecnoldgicos [33]. Las causas se asocian a
su complejo comportamiento termomecanico, a la dificultad de recoger este
comportamiento en programas de simulacion de elementos finitos y por lo tanto
en el disefo de dispositivos, a las pocas pre-formas disponibles en el mercado
y a la dificultad intrinseca de su tecnologia de conformado [34]. Estos factores
junto a su precio alto han contribuido a una ralentizacion en su introduccion
industrial, sin embargo, esta tendencia ha experimentado un fuerte cambio en
los ultimos afios gracias a que se han solventado parcialmente los problemas
anteriores y que tanto la superelasticidad como la memoria de forma son

efectos mas acusados en el NiTi que en otras SMA. Esta tendencia ha
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originado que la aplicacion del NiTi se haya extendido a diversos sectores
industriales, apareciendo innumerables aplicaciones del Nitinol en campos tan
diversos como el del automovil, aeroespacial, mini actuadores, sistemas micro-

electromecanicos, robdética y biomédico [35-40].

Por otra parte, una de la aplicaciones biomédicas mas estudiadas es la
predisposicion claramente definida hacia la sustitucién de los stents de acero
inoxidable por stents de NiTi como material base [41-43] ya que ademas de su
biocompatibilidad, esta aleacion presenta un alto grado de superelasticidad,
que facilita la implantacion en el sistema cardiovascular, debido a que su gran
flexibilidad, permite la introduccién en catéteres de pequefio diametro. Stents
con estructuras de nudos rigidos y celdas romboédricas permiten obtener altos
grados de expansion radial con fuerzas radiales sostenidas, sin experimentar
fuertes acortamientos, y ademas con una alta resistencia a compresion-

aplastamiento, junto con una buena adaptacién perimetral y longitudinal.

A pesar de la excelente biocompatibilidad y resistencia a la corrosion [44]
del NiTi por su capa de pasivacion de TiO,, aceptado por la FDA como de clase
Il (material de riesgo moderado-alto), algunos iones de niquel pueden liberarse
de la aleacion hacia los tejidos adyacentes, provocando molestias locales vy
efectos sistémicos en algunos pacientes. Muchos métodos se han aplicado

para mejorar la capa de oxido de titanio que protege dicha liberacion [45].

De todos los materiales de memoria de forma disponibles, FePt, AuCd,
AgCd, CuZn, CuZnAl, CuAlMn, CuAINi y NiTi, el Nitinol y sus aleaciones
presentan la ventaja adicional de su biocompatibilidad [46]. La baja toxicidad de
este material y su poca tendencia a la ionizacion es producto de la capa
pasivada de TiO, que lo recubre, lo que implica que el NiTi puede competir en
préotesis y dispositivos utilizados en medicina [47,48], en particular en
traumatologia, ortodoncia y radiologia intervencionista, con otros materiales
metalicos biocompatibles como los aceros 316L, 316LVM, el titanio y sus

aleaciones o la aleacion CoCrMo.

10
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1.2.2. Acero inoxidable

El acero inoxidable 316 L es junto con las aleaciones de titanio y la
aleacion de Cr-Co los materiales metalicos mas utilizados para la fabricacién
de implantes en cirugia ortopédica, traumatologia y dispositivos

cardiovasculares [49].

El primer acero inoxidable utilizado para la fabricacién de implantes fue el
18-8, por sus caracteristicas mecanicas apropiadas y resistencia a la corrosion.
Posteriormente, se introdujeron los aceros 18-8-Mo con el fin de aumentar la
resistencia a la corrosion en soluciones salinas. Esta aleacion fue conocida
como acero inoxidable 316. En los afios 50, el contenido de carbén de acero
316 fue reducido de 0.08% (tanto por ciento en peso) hasta un maximo de
0.03%, lo que mejord su resistencia a la corrosién en soluciones cloradas y la
sensibilizacién del mismo (formacién de carburos de cromo que producen
corrosion intercristalina). Este acero pasé a denominarse 316L. Los aceros
inoxidables, especialmente el 316L y el 316LVM, este ultimo colado en vacio,
se siguen utilizando como biomateriales osteoarticulares, principalmente para
la fabricacion de clavos intermedulares, tornillos y placas de osteosintesis. Su
composicién quimica es la siguiente: 65 % Fe, 17-20 % Cr, 10-17 % Ni, 2-4 %
Mo, 0.03 % C, con menos del 2.8% de otros aleantes como Mn, P, S, Si. Estos
aceros no son endurecibles por tratamiento térmico, pero pueden endurecerse
por trabajo en frio. Metalurgicamente, el niquel estabiliza la fase austerita, fase
Y, a temperatura ambiente, aunque la estabilidad de esta fase depende también
del contenido de Cr que proporciona resistencia a la corrosidon mediante la capa

pasivada [50].

1.2.3. Silice y sus caracteristicas para la nanobiociencia

Los metales biocompatibles tienen dos ventajas esenciales para la
industria, son facilmente accesibles y tienen unas excelentes propiedades
mecanicas lo que hace de ellos materias primas adecuadas para la fabricacién
de implantes metalicos [51]. Sin embargo, los fluidos corporales a los que estan

sometidos los implantes metalicos son altamente corrosivos, lo que afecta a su
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biocompatibilidad ya que se producen liberacion de iones que provocan
reacciones adversas en los tejidos que rodean el implante [51]. De ahi surge la
idea de contar con implantes metalicos recubiertos de materiales siliceos, que
ademas de estabilizar el segmento 6seo sobre el que se implantan, sean
capaces de liberar desde su superficie sustancias osteoinductoras o vehiculos
de dichas sustancias y que puedan servir como efecto barrera a iones
metalicos, para que permitan el desarrollo de un ambiente biologico periférico

al implante idéneo para la formacion y regeneracion de hueso u otros tejidos.

En este contexto, el silicio es un elemento quimico con unas
caracteristicas adecuadas para ser utilizado en biomedicina por su
biocompatibilidad y la biodegradabilidad [52]. Presenta un comportamiento
bioactivo cuando se une al tejido 6seo y se puede utilizar para la fabricacién de
implantes o para recubrirlos y cuando el silicio nanoestructurado se degrada la
toxicidad es baja para el organismo. Algunos estudios han sugerido que el
silicio puede ser esencial para el normal desarrollo del tejido conjuntivo y el
esqueleto [53]. Se ha comprobado que tiene un doble efecto en el metabolismo
del hueso ya que por un lado estimula la formacion de osteoblastos y por otro
inhibe la formacion de osteoclastos, lo que sugiere que el Si tiene propiedades

interesantes para el tratamiento de defectos en el hueso [53,54].

Por lo tanto, los oxidos de silicio, como elemento constituyente de los
biovidrios permiten recubrir acero 316L para evitar la lixiviacién de iones y
ademas favorecer la formacion de hueso [51]. Se ha demostrado que
recubrimientos de silice y bio-vidrios favorecen la formacién, la adhesion y la
calidad del hueso que se forma alrededor del implante [55]. Ademas de acero
inoxidable, sustratos de titanio también se han recubierto con recubrimientos
bioactivos de SiO,-P,0-Ca0-Na,O que favorecen la formacién de hidroxiapatita
nanoestructurada gracias a la existencia de una nanoestructura en el

recubrimiento [56].

Nanofibras de silice mesoporosa que combinan microporos, mesoporos y
macroporos han sido utilizadas para la fabricacion de andamiajes donde se

demuestra la proliferacion de osteoblastos humanos (MG63), lo que implica un
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indicio de que se trata de un material propicio para aplicaciones ortopédicas
[57]. Cuando se anaden nanoparticulas de SiO, a andamios fabricados de
quitosano y alignato se mejora, la formacion de hidroxiapatita, lo que indica que
el SiO, es un precursor en la formacidon de hueso [58]. Otros andamios
fabricados con una estructura parecida a la lana de algoddén utilizan un
polimero bioerosionable como es el acido poli (L-lactico) (PLLA) que contiene
en su estructura vaterita (CaCO3) dopada con silicio que también favorece la

proliferacion de osteoblastos [59].

1.2.4. Zeolitas. Propiedades y aplicaciones

Segun la definiciéon de la IUPAC, los materiales porosos se clasifican
segun el tamano de poros en microporosos (< 2 nm), mesoporos (2-50 nm) y

macroporos (> 50 nm) [60].

Las zeolitas son aluminosilicatos cristalinos de elementos de los grupos IA
y IIA, con una estructura microporosa en donde se alojan moléculas de agua.
La formula estructural de las zeolitas se basa en la celdilla unidad
cristalografica representada como [61]:
M - [(A10,),(Si0,),] - wH,0
donde M es el cation de compensacion de la estructura formada por el

aluminosilicato, 77 es la valencia del cation, y donde hay w moléculas de agua

adsorbidas por celdilla unidad.

Las caracteristicas de esta estructura microporosa son su diametro de
poro menor de 2 nm y un area superficial muy alta de 500 a 1000 m?/g (por
ejemplo la Zeolita Y~780 m?%g [62]) y su capacidad de hidratacion reversible.

Las zeolitas se pueden dividir en funcion de la fuente de origen:

e Zeolitas naturales: clinoptilolita, mordenita, etc., que dada la baja

pureza con la que se las puede obtener y el hecho de que su
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composicién quimica esté fijada, su uso mayoritario queda relegado a

aplicaciones como adsorbentes poco especificos [63].

e Zeolitas sintéticas [64,65]: cuya produccidon se inicid en 1948 con la
sintesis de la mordenita por Barrer [66,67] y Milton y Breck
continuaron posteriormente con la zeolita A, X e Y [68]. Estas zeolitas
tienen un marcado caracter hidréfilo, sin embargo también se han
sintetizado zeolitas hidréfobas altamente siliceas: como la zeolita

beta y la silicalita-1.

Las zeolitas también se pueden clasificar por su relacion Si/Al, de manera
que en general una mayor proporcidon de Si implica una mayor estabilidad

quimica, térmica y una mayor hidrofobicidad (tabla 1.1).

Tabla 1.1.- Clasificacion de las zeolitas atendiendo a su indice Si/Al

Bajade 1-1,5 Zeolitas A, X

Zeolitas naturales (Chabazita, clinoptilolita,

Intermedia de 2 -5 . .
erionita, mordenita)

Alta de 10 - 100 Zeolitas sintéticas y m_odlflcadas (mordenita y
zeolita Y)

Infinita Zeolitas sintéticas (silicalita y beta)

Las zeolitas se agrupan en un gran numero de familias que comparten la
misma estructura de red [69]. En las zeolitas la unidad estructural basica o
"unidad primaria de construccion" es la configuracion tetraédrica de cuatro
atomos de oxigeno alrededor de un atomo central, generalmente de silicio y
aluminio. Estos tetraedros se encuentran compartiendo sus vértices. Meier, en
1968, apoyandose en estudios cristalograficos, propuso una clasificacion
estructural de las zeolitas basada en la existencia de ciertas "unidades
secundarias de construccion" [70]. Estos tetraedros (unidad primaria) se
enlazan por sus atomos de oxigeno originando estructuras poliédricas que
constituyen las estructuras secundarias. La estructura de red se forma por el
ensamblado y/o acoplamiento de ciertas unidades de construccion secundarias
que conducen a una gran variedad de estructuras zeoliticas, tanto naturales
como sintéticas. En la figura 1.3 se muestran distintas zeolitas, con sus

estructuras y diametros de poros [71].
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Figura 1.3.- Estructura de cuatro zeolitas y sus sistemas de dimensiones microporosas (de
arriba a abajo: faujasita o zeolitas X,Y; zeolita ZSM-12; zeolita ZSM-5 o Silicalita-1; zeolita
Theta-1 0 ZSM-22 [71]

Los principales usos de las zeolitas a nivel industrial son las aplicaciones
en catalisis, craqueo catalitico del petrdleo (FCC), en la separacién vy
purificacion de gases y en procesos de intercambio i6nico [71]. Sin embargo,
las investigaciones actuales van encaminadas a nuevas aplicaciones a
pequefia y micro escala [72,73]. La figura 1.4 muestra alguna de las

aplicaciones de materiales zeoliticos en la micro escala.

De todas estas posibles utilidades emergentes de las zeolitas las
asociadas al ambito del recubrimiento y liberacion de farmacos son las
aplicaciones en las que se quiere focalizar el presente trabajo. Por ello se
pretende conseguir un recubrimiento homogéneo de silicalita-1 sobre un

sustrato de Nitinol para la liberacién controlada de un farmaco (paclitaxel).
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APLICACIONES EMERGENTES EN LA MICROESCALA
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Figura 1.4.- Algunas aplicaciones de materiales zeoliticos en la microescala [73].

1.2.5. Materiales mesoporosos. Propiedades y aplicaciones

Los primeros materiales mesoporosos de silice conocidos son la familia
MS41: MCM-41 y MCM-48, que surgié por la necesidad de encontrar
catalizadores con poros mas grandes que los que ofrecian las zeolitas (< 1 nm)
para poder craquear moléculas mas voluminosas al igual que lo que se hacia

con las zeolitas (zeolita Y) en fracciones del petréleo mas ligeras [74].

Los materiales mesoporosos basados en MCM-41 (Mobil Composition of
Matter No. 41) son silicatos obtenidos por sintesis hidrotermal usando agentes
estructurantes. Estos agentes son moléculas organicas que se autoensamblan
produciendo estructuras micelares sobre las que polimerizan los silicatos
presentes en la disolucion precursora [75]. Las paredes de los canales de estas
MCM-41 son de silice amorfa y la porosidad puede alcanzar el 80 % del
volumen total, con un ordenamiento hexagonal de los poros y diametro de poro
que puede cambiarse variando el agente estructurante que forma la micela (1,5

a 5 nm). Ademas, poseen una alta superficie especifica ~1000 m2/g. Esta
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estructura le confiere una gran estabilidad térmica, hidrotérmica e hidrolitica
[75].

La figura 1.5 muestra un esquema representando las estructuras mas

significativas de la familia MS41:

s
T
R
MCM-50

Figura 1.5.- Diferentes estructuras de los materiales de la familia MS41. MCM-50 (laminar),
MCM-41(hexagonal) y MCM-48 (Cubica) [75].

Los materiales mesoporosos, tipo MCM-48, tienen una estructura cubica
3D que esta formada por la interseccion de poros longitudinales a lo largo de
las tres direcciones del espacio. Su superficie especifica es ~1100 m2/g y el

tamano de poro esta comprendido entre 2 y 5 nm [76].

En la busqueda de poros mas grandes, aparecidé otro material conocido
como SBA-15 (Santa Barbara Amorphous n°15), con una estructura hexagonal
parecida a la de la MCM-41 pero con un diametro de poro de 4,6 a 30 nm [75],
una superficie especifica ~700 m?/g [77], que se utilizd en biorrefinerias, para la
produccion de hidrogeno, apocinina, 1,2-propanodiol, gasolina, biodiesel y
alcohol [78].

Otros materiales mesoporosos existentes son el SBA-16 (con
ordenamiento de los poros centrado en el cuerpo), SBA-1 (estructura cubica
3D), SBA 3, FDU-12, MSU y HSM (estructura hexagonal) [79].

Las principales aplicaciones de los materiales mesoporosos son para

adsorcion, separacion, catalisis y polimerizacion controlada dentro de los poros
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[75]. A partir de 2001, estos materiales han sido propuestos como candidatos a
convertirse en sistemas de liberacion de farmacos de manera controlada e
incluso, también con el fin de utilizarlos como biomarcadores, soportes de
enzimas y biosensores [80]. Por ultimo, la capacidad de almacenar farmacos,
factores de crecimiento u otras moléculas, hace que estos materiales estén
siendo estudiados como materiales para el tratamiento y la recuperacion de
hueso dafado [81,82].

1.3. Liberacién de farmacos en dispositivos para
enfermedades cardiovasculares

En este apartado se va a tratar las distintas enfermedades
cardiovasculares que existen, asi como los distintos farmacos que se aplican
en las terapias. También se pretende introducir el tema de los stents
comerciales existentes, su evolucion desde que aparecieron hasta el momento
actual, como ha pasado de un simple stent metalico a concepto de stent
liberador de farmaco e incluso stent bioerosionable o reabsorbible. Por ultimo
se trataran mecanismos de recubrimientos utilizados en la actualidad, tanto

organicos como inorganicos.

1.3.1. Generalidades

Segun la Organizacién Mundial de la Salud las muertes por enfermedades
cardiovasculares pasaran de 17 millones en 2008 a 25 millones en 2030 [83].
Segun la Clasificacidon Internacional de enfermedades de la OMS los grandes
grupos de enfermedades que pueden afectar a nuestro sistema cardiovascular

son las siguientes [84]:

e Fiebre reumatica aguda
e Cardiopatias reumaticas cronicas

e Enfermedades hipertensivas incluyendo la eclampsia (hipertension

durante el embarazo)

e Cardiopatia isquémica (infarto de miocardio, angina de pecho)
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¢ Enfermedad cardiopulmonar
e Otras enfermedades del corazoén (arritmia e insuficiencia cardiaca...)

e Enfermedades cerebrovasculares (hemorragia, derrame, embolia,

trombosis, apoplejia cerebral o ictus)

e Enfermedades de Ilas arterias (aterosclerosis, arterioesclerosis,

aneurisma, embolia y trombosis arteriales entre otras)
e Enfermedades de las vena (tromboflebitis)
e Malformaciones congénitas del sistema circulatorio

e Muerte subita

Con 7 millones de muertes cada afo, las enfermedades relativas a la
arteria coronaria son la principal causa de muerte en el mundo. Se debe a la
falta de sangre rica en oxigeno en el musculo del corazén producida por el
estrechamiento de las arterias coronarias, normalmente debido al colesterol
provocando un ataque cardiaco [85]. Esta acumulacién se Illama

ateroesclerosis.

De todas estas enfermedades cardiovasculares es la cardiopatia
isquémica es en la que centra nuestra atencion. La cardiopatia isquémica es un
conjunto de trastornos que conllevan un desequilibrio entre el aporte de
oxigeno y sustratos con la demanda cardiaca [86]. Es una enfermedad
ocasionada por la arteriosclerosis y aterosclerosis de las arterias coronarias
[87,88].

Arterioesclerosis: consiste en el endurecimiento y pérdida de elasticidad

de la pared de las arterias de pequeno calibre.

Ateroesclerosis: es el depodsito e infiltracion de sustancias lipidicas

(colesterol, triglicéridos fundamentalmente) en las paredes de las arterias de
pequefio y mediano calibre. Dicho sindrome provoca una reaccion inflamatoria

y la multiplicacién y migracion de las células musculares lisas de la pared que
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van produciendo un estrechamiento de la arteria. La siguiente figura 1.6

muestra un esquema representativo de la progresion de la ateroesclerosis.

NOMEMCLATURA ¥ PROGRESION DE LA " MECANISMO  SIGMOS
SIGNIFICADG HISTOLOGICO ATEROESCLEROSIS NIEIDppincipaL  cLinicos
Lesion inicial ! )
* Histolégicamente “normal”
+ Infiltracién de macréfagos
» Células espumosas aisladas

Estria grasa
+ Acumulazién intracelular
de lipides

Sin signos

clinicos

En mayer
grade por la
adicion de
lipides
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* Nucleos de lipidos
extracelulares
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+Trombosis

Trombosis
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Figura 1.6.- Progresion de la ateroesclerosis [87].

En un principio, las enfermedades cardiovasculares que consisten en la
oclusién de una arteria, se trataban mediante la dilatacion de la arteria,
introduciendo un balén desinflado e hinchandolo en la zona donde era
requerido para restaurar el flujo sanguineo obstruido. Este tipo de operacién
minimamente invasiva se conoce como angioplastia coronaria transluminal
percutanea [89]. Actualmente, la cardiopatia isquémica se trata con la
implantacion de un stent coronario en la zona afectada. Un stent es un
dispositivo pequeno expandible, normalmente de metal, que se coloca en el
interior de la arteria coronaria para que se despliegue, abre el estrangulamiento
y previene un nuevo cierre de la arteria [90]. La figura 1.7 muestra distintos

tipos de stents.
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Figura 1.7.- a) Distintos tipos de stents [91]. b) Abbott's Xience V stent [92]

Desde que se empezé a implantar en 1987, la aparicion del stent
coronario supuso un gran avance en el tratamiento de la enfermedad coronaria
y la cirugia vascular [89]. Existe una gran variedad de stents expuestos en la
tabla 1.2 que estan siendo utilizados actualmente, tanto metalicos como
poliméricos [93,94] con despliegue por autoexpansidon o por angioplastia con
balén, pudiendo actuar permanentemente o de manera temporal debido a su

bioerosion.

A pesar de las mejoras aportadas por la utilizacion de stents metalicos, su
uso conlleva una serie de efectos secundarios sobre el sistema cardiovascular

como son la in stent restenosis y la trombosis tardia o muy tardia [95].

In_stent restenosis: la colocacion del stent provoca unas heridas en el

revestimiento endoteliar de las paredes de la arteria lo que desencadena una
serie de procesos en los que las plaquetas se adhieren sobre dicha superficie,

lo que lleva finalmente a una nueva oclusion de la arteria [85].
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Tabla 1.2.- Tipos de stents

Metalicos Poliméricos
Estables Bioerosionables Estables Bioerosionables Biolégicos
B Hierro puro eEiElele e Poliortoester Fosforilcolina
inoxidable 316L P polietileno
Aleacion Magnesio Poliuretano Policaprolactona Acido

de platino-iridio hialurénico

Oxido de polietileno/
Tantalio Silicona Polibutileno de
tereftalato

L Polilactico-co-
Titanio y sus

aleaciones glicdlico
(PLGA)
Aleacion . —
Acido polilactico
de cobalto- Fies
cromo
Acido poli-L-lactico
(PLLA)

Trombosis tardia 0 muy tardia: las trombosis tardia (> 30 dias) o muy

tardia (>12 meses) producidas por el stent son debidas a la acumulacion,
adhesion y activacion de plaquetas y a la formacién de fibrina en la zona del
stent lo que provoca la aparicién de trombos [96]. La ocupacién total o parcial
del lumen arterial por parte del trombo, impide el aporte de sangre necesario a
los tejidos [84]. Aunque la trombosis tiene una baja incidencia del 0,5 al 2%
[96], sus consecuencias pueden ser el infarto de miocardio y la muerte. La

mortalidad debida a la trombosis producida por el stent es de un 45% [96].

Para tratar de evitar o tratar la restenosis se utilizaron técnicas como la
angioplastia con laser, la aterectomia, el cutting-balloon o la utilizacién de un
nuevo stent, sin excesivo éxito [97]. La principal causa del fracaso de la terapia
farmacoldgica sistémica es la falta de capacidad de aportar la dosis adecuada
de farmaco en la zona afectada [93]. La aparicion en 2002 de los stents
liberadores de farmacos (SLF), considerados como "stents de primera
generacion" supusieron otro avance en el tratamiento de las enfermedades
cardiovasculares permitiendo liberar el farmaco en la zona afectada vy
reduciendo la cantidad necesaria de éste. Los primeros stents liberadores de
farmacos o farmacoactivos [43], estaban recubiertos con una pelicula
polimérica (no bioerosionables o bioestable) en la que se encapsulaba un

farmaco capaz de inhibir la proliferacion neointimal reduciendo de manera
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considerable la restenosis [43,98,99] y la tasa de revascularizacion de la lesién

tratada (RLT) con respecto a los stents metalicos convencionales [97,100].

Sin embargo aparecen problemas relacionados con la utilizacion de
dichos recubrimientos poliméricos, tales como inflamacién, nueva restenosis y
trombosis tardia [101-105]. Por lo tanto, una de las prioridades en la medicina
actual es la busqueda y desarrollo de nuevos disefios de implantes de
materiales destinados a resolver dichos problemas médicos. Los progresos de
la cardiologia intervencionista en el tratamiento de la cardiopatia isquémica
estan encaminados al estudio de las interacciones del stent con las paredes de
las arterias para subsanar los efectos secundarios producidos por éste [43]. El
trabajo de muchos grupos de investigacion se enfoca en varias direcciones, en
el desarrollo de nuevas estructuras, recubrimientos y en el desarrollo de

nuevos farmacos.

1.3.2. Anti-inflamatorios, inmunosupresores, anti-proliferativos,
anti-cuagulantes y anti-agregantes

Hoy en dia, a estos implantes, como puedan ser los stents, no solo se le
exige que sea de facil colocacidén mediante métodos poco agresivos como es la
cirugia minimamente invasiva o los caterismos [95,106, 107], sino que ademas
tienen que ser "multifuncionales" como por ejemplo, que aporten estabilidad a
la zona afectada y ademas liberen un farmaco en dicha zona [81,106,108,109].
Por ultimo, también se les podria pedir a estos implantes que una vez acabada
su funcién y liberado el farmaco, éstos sean reabsorbidos por el propio
organismo, por ejemplo andamios vasculares reabsorbibles que liberan
everolimus, un farmaco inmunosupresor utilizado para el rechazo de

trasplantes [110].

El stent puede ser polivalente segun los farmacos cargados en el soporte
para su liberacion controlada y pueden tener distintas aplicaciones
terapéuticas, en distintos pacientes (diabetes) o en distintos momentos de la

enfermedad (sindrome coronario agudo), con acciones sobre la inhibicion de la
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proliferacion, anti-inflamatorias, anti-trombéticas, anti-placa, reparacion celular,

genica....

Los principales farmacos utilizados en los stents liberadores de farmacos

son los anti-inflamatorios, inmunosupresores y anti-proliferativos.

Los anti-inflamatorios actuan sobre las heridas producidas por el stent
durante la cirugia de implantacion en la zona afectada por la estenosis. Los
inmunosupresores evitan la respuesta inmunitaria del cuerpo y previene el

rechazo del stent implantado y los anti-proliferativos, evitan la restenosis.

Los farmacos mas utilizados en los stents liberadores de farmacos son el
sirolimus, everolimus, zotarolimus, biolimus, tacrolimus, paclitaxel,

pimecrolimus, 17-betaestradiol [43].

Ademas de estos farmacos estan los anti-cuagulantes tales como la
heparina, el Sintron y el curcumin que evitan la formacién de fibrina y los anti-
agregantes como la aspirina y la N-nitrosomelatonina que inhiben la agregacion

de plaquetas y por lo tanto la formacion de trombos.

La figura 1.8. muestra el ciclo celular y el mecanismo de accion de los

distintos farmacos.

Sirolimus
Zotarolimus
Everolimus

Biolimus A9 S
Tracolimus

Picrolimus ,

Everolimus & “-.: Preparacion Copia
Trapidil parala copia del ADN
Paclitaxel* I del ADN

G“ m Gl Ciclo celular 7 GZ

Preparacién
parala
Division

Divisién
celular

Paclitaxel* — T I

Figura 1.8.- Ciclo celular y mecanismo de accién de los farmacos. [43].Completado con
[111,112]
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1.3.3. Recubrimientos de stents coronarios organicos

El tratamiento coronario percutaneo con SLF poliméricos esta teniendo un
impacto clinico y econdmico muy importante por numero y tipo de pacientes
tratados. En los recubrimientos poliméricos la difusion del farmaco es rapida ya
que no esta controlada por una estructura porosa. La difusion del farmaco se
basa en el gradiente de concentracion entre el farmaco contenido en el
polimero y el tejido y uno de los problemas de esta forma de liberacion es que
retiene en el interior del recubrimiento entre el 75y 92 % del farmaco disponible
[43]. Los farmacos utilizados en la actualidad, paclitaxel, sirolimus y analogos
[43,89,104,113,114], inhiben por distintos mecanismos la proliferacion intimal
durante las primeras semanas e incluso meses tras el implante. Una vez que el
efecto de los farmacos ha finalizado y el polimero queda en contacto con las
paredes de las arterias se producen los problemas antes mencionados [101-
105]. Esto ocurre por ejemplo en los stents de primera generacion CypherT'VI
[115] y el Taxus™ [1186].

Para prevenir la trombosis tardia y la inflamacion provocada por el
polimero, aparecieron los "stents de segunda generacion”, en los que se opto
por mejorar la interacciéon de los polimeros con el tejido, preparando polimeros
duraderos mas biocompatibles e incluso polimeros bioerosionables [43,89,104].
En este ultimo caso la liberacion del farmaco esta controlada por la velocidad
de degradacion del polimero [43] y una vez que éste ha liberado toda la carga
del farmaco, el polimero desaparece, evitando las posibles inflamaciones vy
trombosis tardia. Entre las opciones disponibles para el uso de recubrimientos
no degradables y mas biocompatibles estan el Endeavor™ [43,89,105] y el
Xience V™ (apartado 1.3.3.1) [43,89]. En cuanto a stents recubiertos por

polimeros bioerosionables estan el Excel™ y el Nevo™ (apartado 1.3.3.1) [89].

Uno de sus principales problemas detectados en los polimeros
bioerosionables esta relacionado con su degradacién, por ejemplo, polimeros
bioerosionables normalmente usados como portadores de farmacos, el PLA y
PLGA, se ha comprobado que liberan productos acidos durante su degradacion

(el acido lactico y el glicdlico) y éstos provocan efectos desfavorables en el
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entorno [102]. La eficacia de estos “stents” recubiertos radica en su forma de
liberar el farmaco encapsulado, que aunque actia como supresor del
crecimiento celular, que da lugar a la restenosis, por otro lado, al no existir una
citotoxicidad selectiva conlleva una interferencia con la endotelizacién del stent
[102,117]. Es decir, por un lado la matriz polimérica libera el farmaco e impide
la proliferacion de células del musculo liso, pero por otro también impide el
crecimiento de células endoteliales y la incorporacion con el paso del tiempo
del stent a la pared arterial, preservandolo de la exposicién a las plaquetas
circulantes [118-120].

En vista de la problematica que existe actualmente, El desafio es
conseguir una nueva generacion de SLF que mantenga la eficacia
antirestendtica de los SLF actualmente disponibles, pero que consiga la

completa endotelizacion del stent a corto plazo.

Los stents de tercera generacion son fruto de la mejora de las estructuras
metalicas, y el desarrollo de nuevos polimeros mas biocompatibles y
bioerosionables aparecen los stents de tercera generacion como el Orsiro
Hybrid (Biotronik) [121,122], el stent Resolute Integrity que libera zotarolimus
aprobado por la U.S Food and Drug Administration (FDA) [123], el stent
Biomatrix™-BiolimusA9™ y el stent coronario Supralimus® [124] , EucaTAX
[125,126] y el Promus Element™ Plus [127] (apartado 1.3.3.1).

Otros muchos stents recubiertos de polimeros bioerosionables como PLA,
poli(n-butilo-metacrilato, poli-vinil-pirrolidona (PVP) aparecen en la literatura
sobre distintos soportes (Nitinol, acero inoxidable, aleacién de Co-Cr) distinto
polimero, etc.) y con diferentes farmacos (sirolimus, biolimus A9, myolimus,
paclitaxel, novolimus, etc.) [43,105,128,129].

Ademas de las combinaciones de diferentes materiales del stent y de los
recubrimientos, la bibliografia también pone de manifiesto las diferentes
técnicas utilizadas para conseguir las modificaciones superficiales del stent con
el farmaco correspondiente. Algunos autores [130], utilizan la técnica de

electrohilado para recubrir la superficie de un stent con nanofibras cargadas
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con nanoparticulas que contienen B-estradiol. Las nanofibras son una mezcla
de polimeros (hexafluoro-2-propanol (HFIP), PLGA y PLA) y las nanoparticulas
son de polimero Eudragit S-100. El B-estradiol, previene la restenosis inducida
por el stent mediante la generacién de especies reactivas de oxigeno. Por otra
parte otros autores [107] utilizan la combinacién de PLGA con polietileno vinilo
acetato (PEVA) para embeber paclitaxel y recubrir un stent mediante técnicas
de pulverizacion por atomizacion ultrasénica. En el articulo [131] los autores
depositan el copolimero metacrilato de metilo-co-acido acrilico cargado con
tacrolimus sobre la superficie metalica mediante la evaporacion controlada a
25°C del disolvente que contiene el copolimero y el farmaco. Otros autores
optan por la creacion de una doble capa de polimeros bioerosionables como
son el colageno (la mas externa) usando el método de dip coating y la interna
formada por nanoparticulas de PLGA cargadas de N-nitrosomelatonina
(farmaco para evitar la acumulacion de plaquetas) utilizando tanto Ila
electroforesis como el dip coating. De esta manera se aprovecha que el
colageno es un polimero que esta presente en las matrices extracelulares de

cuerpo humano lo que proporciona una mayor biocompatibilidad [132].

En cuanto a la combinacion de farmacos, algunos autores [133], utilizan el
Trifusal (anti-trombdtico) y el sirolimus (inmunosupresor) embebidos en un
recubrimiento de polimero de PLGA, para recubrir por el método de
pulverizacion un stent de aleacion Cr-Co. De este modo se suma el efecto de
ambos farmacos evitando la restenosis producida por el stent (in-stent) y la
trombosis tardia. La combinacion del sirolimus y ortovastin, este ultimo con
efecto estabilizador sobre los depdsitos aterosclerdticos también se usan en un
stent recubierto de PLLA preparado por un método de pulverizacion. En este
caso, el sirolimus es liberado hacia las paredes de la arteria, mientras que el

ortovastin es liberado hacia el interior [117].

Una alternativa a los stents con estructura estable es la fabricacion de
stents con polimeros o metales completamente reabsorbibles una vez acabada
su funcion. En cuanto a los stents reabsorbibles poliméricos hoy en dia se
comercializa el BVS™ fabricado por Abbotb Vascular que costa de un andamio

reabsorbible de PLLA recubierto de la mezcla racémica reabsorbible poli-D,L-
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lactico (PDLLA) que contiene y controla la liberacion de everolimus del mismo
modo en que lo hace el stent XIENCE (apartado 1.3.3.1) [134]. Otro stent de
este tipo es el BTl SES (Bioabsorbable Therapeutic Inc.) cuya matriz polimérica
esta formada por polilactida anhidra (PA) y acido salicilico que libera sirolimus
en la pared arterial. También existen stents fabricados en aleacién de Mg
recubierto de una matriz polimérica (PLGA) que libera paclitaxel DREAMS
debido a la alta corrosion de la estructura de Mg [89,135]. Otros stents
reabsorbibles en sus distintas etapas de fabricacion y ensayos aparecen

reflejados en la literatura [94].

Estudios comparativos entre stents bioerosionables y stents recubiertos
de polimeros no degradables, han demostrado que los primeros al menos son
tan buenos como los segundos a corto plazo, mientras que a largo plazo aun
se estan debatiendo sus prestaciones [136]. Entendiendo la eficacia de un stent
como la eliminacion de posibles lesiones durante la implantacién del stent, la
mejora de la revascularizacion de la zona afectada y disminucion de la
existencia de trombosis tardia y por lo tanto de la reduccion del infarto de
miocardio, el estudio comparativo entre el stent de primera generacion
Sirolimus-ES, dos stents de segunda generacion Everolimus-ES, Zotarolimus-
ES y el stent de polimero bioerosionable Biolimus-ES de la bibliografia
existente, sefala que el stent de polimero bioerosionable proporciona la misma
eficacia que los stents de primera y segunda generacion. Sin embargo, en
cuanto a la seguridad, el stent de polimero bioerosionable es mas seguro que
los de primera generacion pero menos que los stents de segunda generacion.
Por lo tanto son los stents de segunda generacién los mas seguros para la
practica clinica actual [137]. MiStents® SES (Micell Technologies, Inc.) son
stents de cobalto-cromo que han sido recubiertos con PLGA cargado de
farmaco (sirolimus) y probados en un ensayo en humanos para el tratamiento
de lesiones en la arteria coronaria [138] mostrando que su comportamiento es
tan bueno como los stents de polimeros duraderos de ultima generacién o que
los stents de polimeros bioabsorbibles. Esto puede ser debido a que las
plataformas de cromo-cobalto permiten realizar struts mas finos, lo que resulta
en un menor dafo arterial ademas de una reduccion de riesgo de reestenosis,

con menor trombogenicidad.
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Otros autores [114], para evitar las reacciones inflamatorias producidas
por los polimeros, tratan de recubrir los stents sin el uso de la matriz polimérica,
utilizando en este caso recubrimientos organicos de multicapas de Heparina
Duraflo™ vy sirolimus. Dicho recubrimiento esta realizado por pulverizacion
layer-by-layer en la superficie abluminal del stent, consiguiendo asi un efecto

anti-trombatico e inmunosupresor a la vez.

Otra solucién desarrollada es el uso de monocapas auto-ensambladas
(SAMs) de su acronimo en inglés self-assembled monolayers. Las SAMs son
moléculas organicas formadas por un grupo principal, una cadena larga de
hidrocarburos y un grupo terminal que determina su funcionalidad. Las SAMs
quedan adheridas por su grupo principal a la superficie de un metal formando
una monocapa de manera ordenada. De esta manera, el extremo libre es el
grupo terminal que determina su funcionalidad. Utilizando esta solucion, un
stent de aleacion de Co-Cr se recubre con acido fosfénico con una terminacion
en acido carboxilico para liberar paclitaxel [85]. Otros autores recubren
superficies de oro con una mezcla de SAMs utilizando acido 12-
mercaptododecanoico y  1-nonanetiol, con el grupo funcional tiol, para
enlazarse a moléculas de everolimus obteniendo asi resultados prometedores

para el recubrimiento de stents cardiovasculares [103].

La busqueda de nuevos polimeros ha llevado a desarrollar polimeros con
memoria de forma SMPs (de su acrénimo en inglés shape-memory polymers)
analogos a las aleaciones de memoria de forma metalicas como la aleacién
equiatomica NiTi (ver apartado 1.2.1). Los SMPs son materiales que responden
ante un estimulo y que tienen la capacidad de cambiar su forma ante un
determinado estimulo. Estos materiales pueden ser fijjados en una forma
temporal determinada y recobrar su forma permanente debido a un estimulo
externo. En aplicaciones biomédicas los mas llamativos son aquellos que
responden a un cambio de temperatura y mas concretamente a la temperatura
cercana a la del cuerpo humano [139]. En la busqueda de estos nuevos
polimeros, se ha desarrollado un copolimero bioerosionable con memoria de
forma (PLG-PCL), constituido por la union de polietilenglicol (PLG) y

policaprolactona (PLC) mediante peroxido de benzoilo (POB). Este copolimero
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puede pasar de una forma lineal a bajas temperaturas (15 °C) a una forma en
espiral permanente a una temperatura cercana a la del cuerpo humano (40 °C).
Con este material se ha fabricado un stent capaz de liberar mitomicin C
(farmaco antiproliferativo) y curcumin (farmaco anticuagulante) [139].
Generalmente, los polimeros con memoria de forma estan constituidos por dos
elementos, un segmento de conmutacion que proporciona flexibilidad al
material y otro mas rigido que "memoriza" la forma definitiva. En el caso del
copolimero (PLG-PCL), las uniones formadas por el PCL mediante el POB se
denominan segmentos rigidos y las cadenas que quedan libres son los
segmentos de conmutacion. La memoria de forma de este copolimero esta
intimamente ligada a su composicion y puede recobrar mejor y mas
rapidamente su forma permanente cuanto mas elemento rigido posea en su
estructura polimérica [139]. Otros stents fabricados con polimeros con memoria
de forma han sido fabricados por Yakacki [140] utilizando tert-butilacrilato y el
poli(etilenglicol) dimetacrilato, aunque con el inconveniente de que no son

bioerosionables.

Ademas de la aplicacion de estos materiales reabsorbibles, actualmente
también existen hoy en dia andamios reabsorbibles como nuevo paradigma de
la terapia vascular reparativa [89,110,141]. Dichos andamios proporcionan la
estabilidad mecanica durante un periodo de tiempo determinado y luego son
absorbidos completamente por la pared vascular, evitando asi inflamaciones o
trombosis. Actualmente hay 16 tipos de andamios bioabsorbibles que estan

siendo desarrollados [141].

En resumen, los stents liberadores de farmacos representan una ventaja
sobre los stents metalicos sin carga, reduciendo de manera considerable la
restenosis producida tras su implantacion. Sin embargo, la presencia de
recubrimientos  poliméricos  permanentes  provoca reacciones de
hipersensibilidad e inflamaciones cronicas de las paredes de las arterias
[85,114,117-120] ademas de la aparicion de defectos mecanicos en el
recubrimiento polimérico durante la expansion del stent [85]. La introduccién de
recubrimientos de polimeros bioerosionables, aunque soluciona muchos de los

problemas clinicos incluida la disminucion de la incidencia de la trombosis,
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genera en su degradaciéon la liberacion de productos acidos que inducen
diversos grados de respuesta inflamatoria en las paredes de la arteria y su
rapida degradacion puede llegar a provocar una respuesta inflamatoria
incontrolada y una necrosis de las células que rodean el implante [114,139].
Alguno de los polimeros bioerosionables utilizados para la fabricacion de
stents no son capaces de soportar los requisitos mecanicos necesarios a largo
plazo para la funcion requerida y se rompen pudiendo provocar trombos e
infartos [139]. Los polimeros también pueden hincharse y son susceptibles de
ataques microbianos cuando son implantados in vivo [142]. Finalmente, otro
gran inconveniente de la utilizacion de polimeros como sistemas de liberacién
de farmacos, radica en la aleatoriedad de la polimerizacion lo que conlleva una
elevada variacién en las propiedades fisicas como el tamafio de poro, su
distribucion el grado de porosidad [142], lo que implica que la velocidad de
difusion del farmaco no esta controlada por una estructura porosa bien definida
y ordenada. En los polimeros no bioerosionables, la velocidad de liberacion del
farmaco radica en el gradiente de concentracion entre el polimero y la pared de
la arteria [43], mientras que en los polimeros bioerosionables depende de la

velocidad de degradacién del polimero.

1.3.3.1. Sistema comercial stent-recubrimiento organico-farmaco

Los farmacos predominantes utilizados en los stents liberadores de
farmacos y algunos de los stents comerciales que utilizan dichos farmacos son

los siguientes [43]:

v' Sirolimus  (Rapamicina): con propiedades antiinflamatorias,

inmunosupresoras y antiproliferativas. Empleado en los stens:

e CYPHER™ : stent de primera generacion que consiste en el
recubrimiento de acero inoxidable 316 L SS con dos polimeros no
bioerosionables como son el polietilenvinilacetato (PEVA) y el

polibutiimetacrilato (PBMA) portadores del farmaco [115].
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e YUKON® ChromeP®S: es un stent libre de polimero donde el
sirolimus puro esta absorbido en la superficie microporosa de un stent

de aleacion de cobalto-cromo (Co-Cr) [143].

e SUPRALIMUS®: (Comercializado por Sahajanand Medical
Technologies) es un stent de acero inoxidable 316 L recubierto por un
una mezcla de tres polimeros totalmente bioerosionables acido
polilactico (PLA), acido poli (lactico-co-glicdlico) (PLGA) y poli-vinil-
pirrolidona (PVP) donde esta embebido el sirolimus [124, 144].

e FIREBIRD™: stent de acero inoxidable 316 L recubierto de tres
capas, la primera de ella esta formada Uunicamente por un polimero que
sirve para recubrir el metal y asegurar la unién del farmaco al stent. La
segunda contiene el sirolimus embebido en un polimero y la tercera es

otro polimero que controla la velocidad de liberacion del farmaco [145].

e EXCEL™: stent fabricado en acero inoxidable y recubierto por un

polimero bioerosionable (PLLA) que sirve como matriz al farmaco [89]

e NEVO™: Es una estructura de aleacion de Co-Cr L605 fabricada
con la tecnologia denominada Res Technology™ que consiste en la
formacion sobre la superficie del stent de multitud de pequenos
reservorios que estan ocupados con acido polilactico-co-glicélico (PLGA)

que sirve como matriz al farmaco [89, 146].

e ORSIRO HYBRID: (fabricado por Biotronik), un stent de tercera
generacion de aleacion de Co-Cr recubierto con una capa inerte llamada
PROBIO (SiC) que impide la interaccion entre la estructura metalica y el
tejido que rodea al implante [121] mientras que el recubrimiento de
polimero biocompatible llamado BIOlute (PLLA) es la matriz del farmaco

sirolimus [122].

Everolimus (Certican®): Este farmaco es un potente agente

antiproliferativo e inmunosupresor, que aparece en los siguientes stents:
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e XIENCE™ V de la aleacién Co-Cr fabricado con una tecnologia de

multicapas poliméricas (polimero acrilico y fluoropolimero) [43,89,134].

e PROMUS ELEMENT™ PLUS: fabricado por Boston Scientific
Corporation, es un stent de tercera generacion cuya estructura es de
platino-cromo recubierto usando la misma tecnologia que el Xience™ Vv
[127].

Zotarolimus: analogo sintético del Sirolimus que se emplea en los

stents:

e ENDEAVOR™: Este stent de la aleacion de Co-Cr pertenece a
Medtronic vascular, Santa Rosa, CA, USA, de segunda generacién esta
recubierto con co-polimeros fosfolipidos bioestables que sirven como

matriz donde esta embebido el farmaco [43, 89,105].

e ZOMAXX™: stent de acero inoxidable+tantalio recubierto con un

polimero, la fosforilcolina, en el que se introduce el farmaco [43, 147].

e RESOLUTE INTEGRITY™: stent de aleacién Co-Cr, recubierto por
una mezcla de tres polimeros, al que llaman BiolLinx, que contiene el
farmaco [148]. El polimero hidrofébico C10 (butilmetacrilato) actua como
reservorio del farmaco, la poli-vinil-pirrolidona (PVP) que es hidrofilica y
favorece la biocompatibilidad y el polimero C19 (mezcla de mondmeros
de hexilmetacrilato, vinil-pirrolidona y acetato de vinilo) que mejora tanto
la biocompatibilidad como la velocidad de liberacion del farmaco
[149,150].

Biolimus A9™: Este farmaco presenta propiedades inmunosupresoras
y anti-inflamatorias potentes, es muy lipofilico, se adsorbe rapidamente
en el tejido e inhibe de manera reversible la proliferaciéon celular [151].

Se emplea en los stents:

e BIOMATRIX™: (comercializado por Biosensor internacional) stent

de acero inoxidable recubierto por la parte abluminal con el polimero
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bioerosionable acido polilactico (PLA) donde se encuentra embebido el
farmaco [43,128,152].

e BIOFREEDOM™: (comercializado por Biosensor internacional)
comparte la misma estructura metalica que el BioMatrix™ pero sin
recubrimiento polimérico, en este caso es el farmaco el que recubre la

parte abluminal del stent [152].

e NOBORI®: Es un stent de acero inoxidable 316 L recubierto en su
parte abluminal con el polimero bioerosionable PLA que contiene el

farmaco [128].

e AXXESS™: A diferencia de los anteriores stents metalicos
fabricados con acero inoxidable o Co-Cr, este stent es de la aleacion de
Ni-Ti (Nitinol) y esta recubierto de acido polilactico en su parte abluminal.
El farmaco se encuentra embebido en el polimero. Es un stent que se
usa para zonas en donde existen bifurcaciones de las arterias
[43,128,152].

e XTENT: stent de aleacion Co-Cr con el farmaco embebido en

acido polilactico que lo recubre [43,129].

Tacrolimus (Prograf®): es un farmaco inmunosupresor que es utilizado

en el stent:

e JANUS®: Este stent con una estructura metdlica de acero
inoxidable presenta unos surcos que son llenados con el farmaco y
posteriormente recubiertos con una pelicula de Carbofim™ (carbén
pirolitico) que es pasiva, previene la formacién de trombos y garantiza la
liberacion dirigida solo hacia las partes de la pared vascular que

requieren tratamiento [43, 153].

Paclitaxel (Taxol®): con propiedades antiproliferativas se emplea en los

stents:
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e TAXUS® Express 2™: stent de acero inoxidable 316 L de grado
quirargico recubierto por un polimero bioestable que contiene el
farmaco. El polimero tiene el nombre comercial de Translute o SIBS que

es [poli(estireno-b-isobutileno-b-estireno)] [116,127].

e TAXUS® Element™: igual que el anterior pero en este caso la

estructura del stent es de platino-cromo [127]

e PICOF"™: estructura del stent de Co-Cr recubierta por un polimero
bioestable como es la polisulfona donde estd embebido el farmaco
[43,154].

e COROFLEX® Please: stent de acero inoxidable libre de polimero

recubierto por el farmaco directamente [43,155].

e INFINNIUM®: stent de acero inoxidable 316 L completamente
recubierto de una matriz polimérica bioerosionable, de unos 5 - 7 ug, en
la que se encuentra embebido el farmaco. La matriz polimérica esta
formada por PLA, acido poli(lactico-co-glicélico)  (PLGA),
policaprolactona (PCL) y polivinilpirrolidona (PVP) [128,144].

e EUCATAX: Eucatech AG comercializa el stent que consiste en una
estructura de acero 316 LVM con un recubrimiento de Camouflage®,
que imita el tejido extracelular polimérico conocido como glicocalix, que
es antitrombdtico y otro recubrimiento exterior polimérico de PLGA

donde esta incorporado el paclitaxel [125, 126].

Pimecrolimus: es un agente inmunosupresor y un potente anti-
inflamatorio. Es un farmaco selectivo, que inhibe la proliferacion de
células del musculo liso pero no inhibe el crecimiento de células
endoteliales y por lo tanto no impide la re-endotelizacion Se utiliza en

diversos stents comerciales como son:

e CORIO™: stent de aleacion Co-Cr recubierto del copolimero PLGA

donde se encuentra embebido el farmaco [43].
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eSYMBIO™: el stent de Co-Cr incorpora pequefios agujeros que
sirven de reservorios para introducir el polimero PLGA cargado de
farmaco. Este stent en particular, ademas de pimecrolimus incorpora
paclitaxel [43,156].

ePROGENIC™: stent fabricado en aleacion de Co-Cr, recubierto por
una capa pasiva de carburo de silicio (SiC), donde la matriz polimérica

bioerosionable portadora del farmaco es de PLA [43,157].

Trapidil: es un agente vasodilatador y antiplaquetario con efectos anti-
proliferativos de las células musculares lisas y anti-inflamatorio. Este

farmaco se utiliza con el stent:

e INTREPIDE™: stent de acero inoxidable 316 L recubierto por el
farmaco. Sobre el recubrimiento del farmaco se deposita a temperatura
ambiente (para no danar el farmaco) una capa polimérica (3,5 pm
espesor) conocida como parileno C (poli(p-xilileno) para controlar la
liberacién del farmaco [43,158,159] .

17-betaestradiol: mejora el proceso de reparacion vascular
favoreciendo la endotelizacion, reduce la migracion de las células de

musculo liso. Este farmaco es utilizado en el stent:

e X-CELL™ de acero inoxidable recubierto de un polimero
bioestable (Bravo®) mezcla de polietilvinilacetato y polibutiimetacrilato

(PEVA/PBMA) que sirve como matriz para el farmaco.

1.3.4. Recubrimientos inorganicos. Aplicaciones

Una vez observadas las desventajas de los recubrimientos poliméricos v,

sobre todo, como se ha mencionado anteriormente, que la velocidad de

difusion del farmaco no es facilmente controlable, toma especial interés la

investigacion de nuevos sistemas de liberacion de farmacos desde stents

basados en recubrimientos inorganicos que pueden ser porosos y N0 porosos.

Estos stents deben cumplir que sean altamente biocompatibles, que no causen
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inflamacion, que no induzcan respuestas alérgicas o de hipersensibilidad, que
no sean trombogénicos tanto a corto como a largo plazo, que acepten cargas
de distintos farmacos solos o en combinacion, y que liberen la carga hacia la
pared del vaso de forma controlada, predecible y programable. El caracter
inorganico del recubrimiento introduce algunas de estas propiedades que no

pueden proporcionar los recubrimientos polimeéricos.

Otros requerimientos son que mecanicamente el soporte liberador del
farmaco debe estar firmemente adherido al stent, debe ser resistente a los
procesos de esterilizacion, no debe desestructurarse al pasar por el catéter
guia y el vaso coronario hasta el punto del implante y no debe romperse o
cuartearse al expandirlo para impactarlo contra la pared arterial coronaria,

especialmente en lesiones de alto contenido calcico.

Para cumplir estas exigencias la investigacion en este campo aborda esta

problematica desde diferentes enfoques:

1°) Recubrimiento del stent para protegerlo de la interacciéon con el tejido
que lo rodea, mediante una capa inorganica no porosa mas biocompatible que

el propio metal para asi prevenir y eliminar la lixiviacion de iones metalicos.

2°) Utilizacién del propio strut del stent como reservorio de farmacos.

3°) Recubrimiento del stent con un material inorganico poroso que sirva
como matriz para portar y aprovechar su estructura porosa ordenada y liberar

el farmaco de manera controlada.

Entre los recubrimientos no porosos utilizados en aplicaciones médicas en
general y de los stents en particular estan los recubrimientos de carbono
denominados tipo diamante (DLC) de su acronimo en inglés diamond-like
carbon caracteristicos por su bajo rozamiento, desgaste, generacion de pocas
particulas y con un potencial uso en prétesis de articulaciones. Este tipo de
recubrimientos parecen ser beneficiosos también para evitar lixiviacion de iones

metalicos y para evitar la formacion de trombos en aplicaciones vasculares
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[10]. Incluso recubrimientos con grafeno (una lamina de un atomo de carbono
de espesor), se han utilizado para recubrir stents de Nitinol para mejorar tanto
la biocompatibilidad como la hemocompatibilidad, consiguiéndose unos buenos
resultados [11]. El Stent PRO-kinetic comercializado por Biotronik AG, Suiza
[160], fabricado en aleacién Cr-Co utiliza un recubrimiento (PROBIO®) de
80 nm de SiC (amorfo) que recubre el strut del stent disminuyendo la lixiviaciéon
de iones metalicos de la superficie metalica, reduce la adherencia de los
leucocitos, la formacion de trombos, mejora la endotelizacién y previene la
proliferacion celular del musculo liso [13,14]. Este tipo de recubrimientos ya ha
sido probado clinicamente obteniendo unos buenos resultados gracias al
desarrollo rapido de una capa endotelial funcional [161]. El stent Orsiro
(apartado 1.3.3.1) también utiliza un recubrimiento de SiC que sirve como
sustrato para el polimero bioerosionable PLLA, matriz del farmaco sirolimus
[14,121,122]. Otros autores modifican la superficie de stents de Ti generando
una superficie de TiO, mediante un proceso hidrotermal, que previene la
formacion de trombos y promueve la endotelizacion [162]. También hay
trabajos en los que un stent comercial de acero inoxidable 316 L Humed Core®
se recubre con una fina capa de TiO, dopado con nitrégeno mediante
deposicion quimica de vapor mejorado por plasma PECVD (de su acrénimo en
inglés plasma enhanced chemical vapour deposition). Posteriormente a esta
capa se une heparina y abciximab que es un anticuerpo monoclonal utilizado
en el tratamiento de enfermedades cardiovasculares para evitar la agregacion

de plaquetas y acido lipdico [163,164].

Otra solucion utiliza el propio stent como reservorio del farmaco. En este
caso, mediante un tratamiento mecanico, se realizan sobre la superficie del
strut de acero inoxidable 316 L numerosos poros de un diametro medio de
400 nm que posteriormente se llenan de sirolimus. Este tamafio de poro es
suficientemente grande como para permitir una facil absorcion del farmaco y
tan pequefio como para evitar problemas debido al aumento de la rugosidad de
la superficie del stent [15]. Otros autores, al igual que los anteriores, utilizan
stents de acero inoxidable 316L en cuya superficie abluminal realizan poros de
400 nm donde introducen sirolimus, pero ademas, en la parte luminal

inmovilizan anticuerpos anti-CD34 que sirven para la captura de células
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precursoras de la endotelizacién, obteniendo un doble efecto deseado, por un
lado con propiedades anti-inflamatorias, inmunosupresoras y antiproliferativas
del sirolimus y por otro una endotelizacion mas rapida [16]. Incluso la misma
degradacion del stent metélico proporciona el efecto bactericida, como por
ejemplo, los stents metalicos bioerosionables como la aleacion de Mg-Zn-Ag,
donde la plata es utilizada porque mejora las propiedades mecanicas y ademas
tiene un doble efecto anti-inflamatorio y bactericida durante la degradacion del
stent [22]. Otros ejemplos que aparecen en la literatura [17] utilizando el propio

stent como reservorio de farmaco estan indicados en la tabla 1.3.

Tabla 1.3.- Stents liberadores de farmacos utilizando el propio stent como reservorio de

farmacos
Nombre Empresa Farmaco Metal de la matriz
Yunkon Tranlumina D(',SOIL.'C'QH de Acero inoxidable 316 L
2% Sirolimus
BioFredoom Blosen§or Biolimus Acero inoxidable 316 L S-stent
Interventional
Sorin . !
. ) . CarboStent (pelicula ultrafiana de
Janus Biomedica Tacrolimus o
. carbon pirolitico)
Cardio
Genous :
: ) X . Anticuerpos* CoCr
Elosrglineeig (k= |- QousiNetr) D34 Acero inoxidable 316 L
stent

*No es un farmaco, pero recubre el stent para favorecer la endotelizacion

La hidroxiapatita, Ca1o(PO4)s(OH),, es una de las formas biocompatibles
mas estables del fosfato de calcio, con una estructura parecida al mayor
componente inorganico de huesos y dientes [4]. Los recubrimientos de
hidroxiapatita sobre stents se utilizan para aprovechar su estructura porosa
para la liberacion de farmacos. Se ha estudiado que los recubrimientos de
hidroxiapatita, incluso con bajas dosis de sirolimus, no provocan un incremento
en la activacion de las plaquetas en la circulacion del flujo sanguineo humano o
en la adhesion de plaquetas sobre el stent comparados con stents metalicos
[9]. Keady y col. [165] recubren stents de Nitinol utilizando un método de doble
chorro de polvo sobre la superficie a recubrir, uno de ellos es apatita abrasiva
compuesto de fostatos de calcio sintetizados de 106 - 180 um y el otro dopante,
es un compuesto de hidroxiapatita de 5 - 60 um, de tal modo que se consigue

recubrir la superficie del Nitinol con un recubrimiento de hidroxiapatita
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homogéneo y resistente mecanicamente. Stents de acero inoxidable 316 L
recubiertos con hidroxiapatita y cargados con bajas dosis de sirolimus o sin él,
también son comparados con stents poliméricos comerciales demostrando su
seguridad y consiguiendo una completa endotelizacion del stent a corto plazo
[166].

Recubrimientos de SiO, no porosos sobre acero inoxidable, mediante
técnicas como dip coating, electrodeposicion o deposicion de una capa
atomica, también son utilizados para mejorar la resistencia a la corrosion y
evitar la lixiviacion la de iones metalicos asi como para actuar de interfase para
la fijacién al metal de carbohidratos biolégicamente relevantes como son el
N-acetil-D-glucosanima (bastante comun en el tratamiento de artritis y artrosis)

y el D-galactosa [167].

Por otro lado, los materiales inorganicos siliceos porosos, ademas de ser
biocompatibles, son quimicamente inertes y capaces de actuar como depédsitos
de farmacos dada su estructura porosa capaz de albergar distintos
medicamentos [168]. Dicha porosidad permite liberar el farmaco de manera
controlada, ya que el tamafo de los poros es seleccionable, de manera que se
ajuste la velocidad de difusion del farmaco a un valor deseado. Materiales
mesoporosos como MCM-41 y SBA-15 han sido estudiados con unos
resultados previos positivos como posibles portadores de heparina para su

posterior liberacién controlada en dispositivos vasculares [169,170].

Las aplicaciones de liberacion de farmacos desde dispositivos recubiertos
por materiales inorganicos no se limitan a la restenosis coronaria, sino también
a situaciones clinicas en las que se desea suministrar un farmaco en una
localizacion particular de una vena, arteria, cavidad del cuerpo humano o tejido.
Recubrimientos de materiales mesoporosos tipo LMU-1 o KIT-1 han sido
utilizados para recubrir prétesis auditivas (Bioverits® 11) para la recuperacion del
oido medio, otra aplicacion de su estructura porosa consiste en liberar un
farmaco, el ciprofloxacino, para evitar infecciones por la bacteria Pseudomonas
aeruginosa en el oido medio y factores de crecimiento del hueso para favorecer

la union del oido medio con el oido interno [171].
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En la literatura, se proponen recubrimientos con dos capas mediante
electroforesis de stents de acero inoxidable 316L. La primera de ellas esta
constituida por nanotubos de carbono que sirve de base a una segunda capa
funcional, formada por nanotubos de carbono y nanoparticulas mesoporosas
magnéticas de silice de 50 nm de diametro cargado de sirolimus [172]. En otro
trabajo se recubre una aleacion de Ti-35Ni-2Ta-3Zr con nanotubos de TiO, con
el fin de aumentar su resistencia a la corrosién, y como reservorio de farmacos
[173]. Otros autores [174] recubren stents coronarios de acero inoxidable 316 L
con una capa inorganica nanoporosa de Al,O3; que sirve como portadora de un
farmaco inmunosupresor como es el tacrolimus y observan una reduccién

significativa en la formacion de neointima y en la respuesta inflamatoria.

1.4. Sistemas de liberacion de antibioticos en cirugia
ortopédicay traumatologia

En este apartado se pretende tratar de los distintos tipos de infecciones
que pueden afectar a los huesos y las articulaciones, de los antibiéticos que se
utilizan para su tratamiento y de las distintas propuestas médicas de liberacion
de farmacos en cirugia ortopédica y traumatologia tanto para evitar dichas

infecciones como para mejorar la regeneracion osea.

1.4.1.- Generalidades

Las infecciones en huesos y articulaciones son potencialmente mortales,
estan asociadas a una discapacidad a largo plazo y a una reduccion en la
calidad de vida. La proporciéon de enfermedad iatrogénica causada por las
protesis articulares fallidas estd aumentando anualmente [83]. Las principales
infecciones que afectan a huesos y articulaciones son la osteomielitis, la artritis
séptica y la infeccion de las protesis de articulaciones después de su

implantacion.

La osteomielitis se produce cuando la bacteria coloniza el hueso que es
un tejido normalmente estéril. Esta infeccion puede deberse a la inoculacién

directa de una bacteria durante un traumatismo u operacion.
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Se define biofilm como una comunidad o colonia de células adheridas a
un sustrato o interfaz que estan embebidas en una matriz polimérica de
polisacarido [175]. Los microorganismos que forman esta estructura presentan
mayor resistencia a los antibiéticos [175] hasta 1000 veces mas resistentes que
cuando estan aisladas [176]. La formacion de un biofim puede ocasionar que la
infeccion se vuelva cronica y dificilmente tratable unicamente con antibiéticos,
por lo que hay que apoyarse en otro tratamiento adicional como puede ser el
desbridamiento quirurgico (extirpacion o eliminaciéon del tejido infectado

mediante cirugia) [177].

La artritis séptica es una infeccion que se produce en las articulaciones, la

mas comun en la rodilla, que va acompafnada de dolor, inflamacion y reduccion
en el movimiento de ésta. Entre otras causas, esta enfermedad puede
producirse tras una operacion quirurgica. Para su tratamiento es necesario un
lavado artroscépico y si la articulacién es una protesis, el lavado artroscopico

va acompanado de un tratamiento con antibiéticos [177].

Las infecciones de prétesis articulares son infecciones producidas tras la

implantacion de una proétesis. Se puede distinguir entre "temprana" (<3 meses
tras el implante) producida directamente por una infeccion durante la operacién
quirurgica, "retardada" (3-24 meses tras la cirugia) acompanada de la aparicion
de biofilm y "tardia" (> de 24 meses), en este ultimo caso, la sangre ha
transportado una infeccion que se encuentra en otra parte del cuerpo. Para el
tratamiento de las infecciones de proétesis articulares la cirugia es inevitable. Es
necesaria una limpieza de tejido muerto e infectado que rodea la protesis
(desbridamiento) y un tratamiento con antibiéticos, sobre todo aquellos capaces
de penetrar en el biofilm [177], incluso también puede optarse por la retirada de

la protesis y su re-implantacion [178].

Existen varios microorganismos causantes de estas tres infecciones que
pueden afectar a los huesos, articulaciones y proétesis, pero el microorganismo

comun a ellas es el Staphylococcus aureus [177].
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El Staphylococcus aureus o comunmente estafilococo dorado, es una
bacteria anaerobia facultativa, grampositiva, productora de coagulasa, catalasa,
inmovil y no esporulada que se encuentra ampliamente distribuida por todo el
mundo, estimandose que una de cada tres personas se hallan colonizadas,
aunque no infectadas por ella [179]. Es una de las principales causas de
infeccion de la sociedad y sobre todo en las hospitalarias (nocosoidales) lo que
junto al aumento de su resistencia a los antibiéticos provoca un aumento de la
preocupacion social [180]. El S. aureus puede comportarse como un organismo
huésped o como un patdégeno, siendo la mucosa nasal del ser humano su

principal sitio de colonizacion [180].

El S. aureus tiene la capacidad de unirse al factor von Willebrand, una
proteina presente en zonas dafadas del endotelio y por lo tanto puede causar
enfermedades vasculares, incluso tiene la capacidad de unirse a biomateriales
y formar biofilm [180]. La figura 1.9 muestra una imagen de microscopia

electronica de la bacteria S. aureus.

Figura 1.9.- Bacteria S. aureus escapando de la destruccion por leucocitos humanos [179].
Color artificial.

El S. aureus es capaz de segregar toxinas que crean poros en la
membrana celular, responsable de la lisis celular (vaciado del contenido de la
célula y por lo tanto su muerte). En 1940, con la aparicién de la penicilina, se
consiguié atacar todas las cepas de S. aureus, aunque posteriormente en
1944, empezaron a aparecer informes de cepas resistentes a las penicilinas
naturales y aminopenicilinas [181,182]. Con el tiempo, han ido apareciendo
cepas resistentes a los antibidticos utilizados como la meticiclina (MRSA

methicillin-resistant S. aureus), con resistencia intermedia a vancomicina (VISA
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Vancomycin-Intermediate S. aureus) y con resistencia a vancomicina (VRSA
Vancomycin-Resistant S. aureus) [179]. En definitiva, el S. aureus ha
desarrollado una serie de métodos para evadir el sistema inmune del ser
humano, como puede ser la modificacibn de su superficie para evitar ser
reconocido, liberacion de toxinas para matar células del sistema inmune, la
produccion de exopolimeros que dificultan la fagocitosis y posibilidad de
sobrevivir incluso dentro de otras células como los fagocitos [180] que hace de

él la causa de infeccién nocosoidal mas importante de hoy en dia.

1.4.2.- Antibidticos

Un antibidtico es una sustancia quimica producida por un ser vivo o
derivado sintético que mata o impide el crecimiento de cierta clase de
microorganismos sensibles, generalmente bacterias [183]. Un antibidtico puede
impedir el crecimiento de las bacterias y se dice que es bacteriostatico, y si
puede matarlas, se dice que es bactericida [184, 185]. Un antibidtico puede
actuar como bacteriostatico o bactericida dependiendo de la bacteria contra la

que actua [185].

En las medidas de la actividad de un antibiético se puede distinguir entre
[185,186]:

e MBC (de su acronimo en inglés minimum bactericidal concentration): Es
la concentracion minima de antibidtico necesaria para matar las

bacterias.

e MIC (de su acronimo en inglés minimum inhibitory concentration): Es la
concentracion de antibiético minima para conseguir la inhibicion del

crecimiento de las bacterias.

Los antibioticos tienen distintas formas de accion para matar o inhibir el
crecimiento de las bacterias [187,188], pueden atacar la pared bacteriana, la
membrana bacteriana, la sintesis de proteinas o la sintesis de acidos nucleicos.

La pared bacteriana es una capa rigida situada en el exterior de la membrana
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bacteriana y la membrana bacteriana es una bicapa lipidica que delimita todas
las células, esta formada por fosfolipidos, glicolipidos y proteinas que rodea,
limita, da forma y contribuye a mantener el equilibrio entre el interior (medio
intracelular) y el exterior (medio extracelular) de las células. Entre los
antibidticos mas utilizados y estudiados en el desarrollo de dispositivos de

liberacion de farmacos en el tratamiento de infecciones del hueso estan:

¢ |soniazida, vancomicina y cefazolina que inhiben la sintesis de la pared

bacteriana.

e Doxiciclina y linezolid que inhiben la sintesis de proteinas.

¢ Rifampicina actua sobre el proceso de transcripcion del ADN.

Otros antibidticos y sus mecanismos de accion se muestran en la figura
1.10.

DNA girasa
Aado nalidixico

Sintesis de pared celular nomfoxacing

Cidoserina novaboana
VBNComicng - =
baciracing .
penicilinas (-lacamicos) | RNA polimerasa
coelalosporings {  Rifampicina
manobactam =
| Sintesis de proteinas
{inhibidores de 505)
Erntromicing
Metabolismo gar:hmd'u'-{:d
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Trl'rr'letq:lmx/ . -
sulfonamida s —— e — —
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Figura 1.10.- Tipos de antibioticos y sus blancos. [189]. DHF= acido dihidrofélico. THF= &cido
tetrahidrofélico PABA=acido para-amino benzoico. Adaptado de [190].
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1.4.2.1. Linezolid

El linezolid pertenece al grupo de los antibiéticos de las oxazolidonas, que
se une a la subunidad 50S del ribosoma (figura 1.8), inhibe la formacién del
complejo de iniciacion y evita la traduccion y sintesis de proteinas. Este
mecanismo de accion limita la resistencia cruzada con otros inhibidores de
sintesis de proteinas y por lo tanto hacen del linezolid un farmaco atractivo para
tratar infecciones que son resistentes a otros farmacos. Por este motivo, el
linezolid ha sido elegido como antibiotico en el presente trabajo. El linezolid ha
sido aprobado por la FDA para el tratamiento de cepas sensibles de algunos
microorganismos como puedan ser bacterias resistentes Gram-positivas, para
neumonia nocosomial y para infecciones de la piel. Las bacterias farmaco-
resistentes Gram-positivas para los que se emplea el linezolid pueden ser,
entre otras, S. aureus resistente a la meticilina, Streptococcus pneumoniae

resistente a farmacos y el enterococci resistente a la vancomicina [191].

También se usa, aunque no ha sido aprobado para ello, para el
tratamiento de de la tuberculosis resistente a otros farmacos, por ejemplo en
pacientes infectados con Mycobacterium tuberculosis resistentes tanto a la
rifampicina y a la iosoniacida (MDR-TB: de su acrénimo en inglés: Multidrug-
resistant tuberculosis) o también infectados con Mycobacterium tuberculosis
resistente tanto a la rifampicina, iosoniacida, fluoroquinolona y uno de los
farmacos inyectables de segunda linea (amikacina, kanamicina o
capreomicina), (XDR-TB: de su acrénimo en inglés: Extensively drug-resistant
tuberculosis) [192].

1.4.3. Dispositivos para cirugia ortopédica y sus aplicaciones
actuales paralaliberaciéon controlada de farmacos

A pesar de los avances logrados en cirugia ortopédica, de los niveles de
esterilidad en los quir6fanos y de los desarrollos en profilaxis con antibidticos
parenterales, las infecciones bacterianas contindan siendo una de las
principales complicaciones después de realizar un implante. Las infecciones
profundas posteriores a una artroplastia de una articulacion es una

complicacion devastadora, con una incidencia del 0,5 - 3 % actual y que para el
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2030 se espera que alcance el 6,8 %. La revisién de este tipo de infecciones
conlleva una cirugia cuyos costes directos estan estimados en 55000 $ por
caso [193]. La infeccion de los huesos (osteomielitis) y articulaciones (artritis
séptica) sin un tratamiento inmediato puede convertirse en cronica cuando el

biofilm bacteriano no se elimina por completo.

La lucha contra la formacion de biofiim e infecciones en cirugia
ortopédica, intenta reducir las tasas de infeccién a niveles tolerantes, aunque
no deseables. Asi por ejemplo en el caso de la cirugia de cadera se pretende
alcanzar una tasa de infeccion menor del 1 %; para otras articulaciones esta
tasa es mayor debido a su proximidad a la superficie de la piel y a una
experiencia mas limitada en el disefio de protesis [194], por ejemplo 2,5 % en
protesis de rodilla [195], 1,3 % en protesis de hombro [196], en
reconstrucciones de la parte proximal de la tibia 0 - 13 % [197] y para las
fracturas de humero 1 - 2 % fracturas cerradas y 2 - 5 % para fracturas abiertas
[198] ya que las fracturas abiertas van acompanadas, frecuentemente, de
contaminacion bacteriana. En algunos de estos casos se utilizan dispositivos
de fijacidn, ya sean externos como marcos de lllizarov, tornillos de Schanz, etc.
o internos (clavos intramedulares, placas, etc.) para darle estabilidad al proceso

de consolidacion de la fractura.

Los dispositivos ortopédicos de fijacion externa utilizados para
traumatologia o para la reconstruccion del hueso se colocan externos al cuerpo
y se conectan al mismo a través de clavos, figura 1.11. La conexion a través de
la piel y el tejido puede ser un punto de partida fundamental para la invasion

bacteriana como se ha comentado anteriormente.
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Figura 1.11.- a-c. Fotografia de Rayos X mostrando fijadores externos. a) Uniplanar. b)
Uniplanar articulado. c) Externo anular (llizarov) fijando una fractura infectada de la tibia
[199].

Por lo general, se realiza un cuidado diario de los clavos y de la zona
involucrada en la cirugia con alcohol isopropilico, eliminando las costras y el
liquido del propio edema. De esta manera, se proporciona una atencion
adecuada [200]. Sin embargo, incluso asi, pueden existir zonas del clavo y del
tejido que lo rodea que persisten sin cicatrizar debido a la presencia de
infecciones [201]. Por lo que tanto, la traumatologia como la cirugia ortopédica
pueden beneficiarse potencialmente del uso de dispositivos y de sistemas de
fijacion internos o externos liberadores de farmacos in situ que ayuden a
prevenir la infeccidn bacteriana proporcionando concentraciones locales de un
antibiético al menos por encima de la concentracion inhibitoria minima (MIC),

pero por debajo del umbral toxicologico sistémico.

Una posible solucion que aparece en la bibliografia seria el recubrimiento
de estos sistemas de fijacion internos y externos. En esta linea se ha utilizado
el colageno, que es un polimero natural, como recubrimiento de titanio.
Mediante deposicion electroquimica se ha obtenido un recubrimiento de capas
delgadas de colageno mineralizado donde se han incorporado nanoesferas de
quitosano cargadas de clorohidrato de vancomicina para mejorar su poder
antibacteriano, probado con éxito frente al S. aureus [202]. También se ha
utilizado el método de polimerizacion por plasma para recubrir sustratos de
vidrio con una capa polimérica de 100 nm de n-heptilamina, donde han sido

embebidos iones plata que posteriormente han sido reducidos a nanoparticulas
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de plata con un elevado poder antibacteriano. Los ensayos realizados han
demostrado que con dicho recubrimiento se reduce en un 100% la formacién
de colonias bacterianas, indicando que este recubrimiento puede aplicarse a

cualquier material o dispositivo médico [203].

Otros tipos de dispositivos, utilizan técnicas de microfabricacion top-down
para crear membranas de silicio en depdsitos cilindricos huecos de una
aleacion de titanio, de tal manera que utilizan la membrana con una ventana
para la liberacion controlada del farmaco previamente encapsulado en el

interior del depdsito [204].

Debido a la mala vascularizacion del hueso, la concentracion local de
antibioticos que se puede alcanzar en él es baja cuando se aplican de manera
sistémica. Para solucionar este inconveniente, la liberacion local de antibiético
desde cementos Oseos basados en polimetiimetacrilato (PMMA) ya fue
propuesta en los anos 70 [205]. A pesar de su éxito [23], existen importantes
desventajas, como por ejemplo que la polimerizacién del cemento es una
reaccion exotérmica que induce elevadas temperaturas que limita la seleccion
del antibidtico [175]. Otra seria que los cementos para hueso cargados de
antibidtico pueden llegar a retener el 90 % del antibidtico en su matriz y pueden
provocar una liberacion demasiado lenta [206] que se alarga durante meses y

que podria provocar una resistencia bacteriana al antibiotico [207].

La mayoria de las alternativas para resolver las deficiencias de los
cementos 6seos acrilicos implican su sustitucion por materiales bioerosionables
liberadores de farmacos que actian como andamios o como sistemas de
fijacion y no requieren de su extirpacion quirurgica [208]. Por lo tanto, algunos
materiales actuan como andamios reabsorbibles para regeneracion 6sea, otros
actuan como sistemas de fijacion que se encuentran temporalmente o
permanentemente en el hueso hasta su curacion y ambos escenarios son
propensos a la infeccion bacteriana. El disefio de andamios o prétesis que
puedan liberar antibiéticos es, por lo tanto, interesante en el amplio campo de

la traumatologia y de la cirugia ortopédica [208].
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Existen muchos dispositivos médicos utilizados en traumatologia con
propiedades liberadoras de farmacos [209] como hemos mencionado
anteriormente. Estos dispositivos se ayudan de materiales como la
hidroxiapatita, los bio-vidrios, polimeros y titanio para almacenar el farmaco que

posteriormente se liberara.

Se utilizan bloques de hidroxiapatita de calcio impregnada con
gentamicina que se han implantado en pacientes sometidos a una artroplastia
de reseccion, y no ha existido evidencia de infeccion recurrente en el 86% de
ellos [206]. Se han desarrollado también andamios de hidroxiapatita con
microesferas de PLGA, cargadas de dexametasona (DEX) como anti-

inflamatorio para la regeneracion ésea [210].

Por otra parte, las matrices de ceramicas porosas como fosfatos de calcio
[211] y materiales de silice mesoporosos con poros ordenados son conocidos
como materiales capaces de absorber y liberar farmacos de forma controlada

como se ha mencionado anteriormente [52,212].

Aunque la tuberculosis pulmonar es la forma mas comun de la infeccidn
producida por la mycobacteriarium tuberculosis, también existen infecciones
extrapulmonares producidas por esta bacteria como pueden ser los ganglios
linfaticos, los intestinos, los huesos, las articulaciones, meninges, o el tracto
genitourinario. Actualmente la tuberculosis osteoarticular representa entre el 1-
4,3% de los casos de tuberculosis y el 10-15% (10-38 millones de personas en
el mundo) de los casos de tuberculosis extrapulmonar. La forma mas comun de
contagio de la tuberculosis ostearticular es que la bacteria alojada en los
pulmones pasa por algun motivo al torrente sanguineo y este lo distribuye por
todo el cuerpo alojandose en huesos y articulaciones [213,214]. Para combatir
este tipo de infecciones se han desarrollado andamios formados por una matriz
porosa de beta-fosfato tricalcico (B-TCP) cargada con microparticulas porosas
de silice en la superficie interna macroporosa del andamio y posteriormente
recubiertas con una capa de vidrio bioactivo. En dichas microparticulas han
sido encapsulados previamente dos farmacos para el tratamiento de la

tuberculosis osteoarticular como son la isoniazida y la rifampicina, manteniendo
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los valores de liberacion de ambos farmacos por encima de la concentracion
efectiva durante 42 dias para matar la cepa mycobacterium tuberculosis [213].
Este andamio podra ser utilizado como relleno de los huecos dejados en el
hueso tras el desbridamiento realizado para erradicar la tuberculosis
osteoarticular ofreciendo ademas una terapia prolongada in-situ post-

operatoria.

Otra solucion aportada a la regeneracion o6sea es la fabricaciéon de
monolitos de bio-vidrios de porosidad bien controlada y variable desde
macroporosa a mesoporosa, que se pueden utilizar con una doble
funcionalidad, primero como andamios prostéticos y segundo, utilizando su
estructura mesoporosa como sistema de liberacién de farmacos [215]. Los bio-
vidrios mesoporosos cargados de dexametasona (DEX) mejoran en gran
medida la osteogénesis y la formacién de osteoblastos [216,217]. Otros
autores, proponen la utilizacion de bio-vidrios con TiO, de estructura macro y
mesoporosa para la liberacion de ibuprofeno, dado que el TiO, favorece la
formacion de hidroxiapatita y la estructura mesoporosa la liberacion del
farmaco [218]. La sintesis de SBA-15 dentro de un andamio macroporoso de
bio-vidrio combina la bioactividad de éste con la capacidad de carga y
liberacion de farmaco de la primera, utilizando como farmaco modelo de
estudio el ibuprofeno [82]. Otros autores para sintetizar los andamios utilizan un
composite de silice mesoporosa e hidroxiapatita, como portador del farmaco.
Dicho composite se encuentra embebido en una matriz polimérica de PLGA y

de esta manera consiguen la liberacion de sulfato de gentamicina [25].

También se proponen andamios de materiales compuestos para la
regeneracion ésea, que combinan las propiedades mecanicas de los materiales
poliméricos bioerosionables con la capacidad de controlar la liberacién obtenida
con materiales mesoporosos inorganicos [219,220]. Aunque los andamios de
bio-vidrios presentan un excelente potencial para la regeneraciéon 0sea, sus
pobres propiedades mecanicas (demasiado fragil) son un serio inconveniente
[221]. Para mejorar las propiedades mecanicas, se han fabricado andamiajes
de bio-vidrios y polimeros tales como la caprolactrona, con mesoporos,

macroporos y poros gigantes, que poseen una naturaleza plastica similar a la
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de una esponja y que debido a esta caracteristica puede usarse tanto para la
regeneracion de hueso como para la fabricacién de cartilago artificial [222]. En
este sentido, han sido preparados andamios altamente porosos usando polvo
de Bio-vidrio 45S5® recubierto por una capa de policaprolactona (PCL) y por
otra capa hibrida de quitosano que contiene vancomicina. La presencia de PCL
consigue aumentar el esfuerzo a compresion, el médulo elastico y el trabajo de
fractura del andamiaje, mientras que el quitosano aporta la capacidad de
controlar la liberacion de la vancomicina [223]. Incluso ha sido propuesta la
utilizacion de bio-vidrio mesoporoso unido con un biomaterial como la seda
para la preparacion de andamios que liberan dexametasona. La incorporacion
de estas proteinas naturales mejoran la estructura porosa del bio-vidrio, su
resistencia mecanica asi como la fijacion, y a partir de células estromales de
médula 6sea la proliferacion y rapida diferenciacion en células precursoras de
la formacion de hueso [28]. Sin la utilizacion de polimeros, también se han
fabricado andamiajes de vidrio bio-activo mesoporoso con la caracteristica de
aumentar la resistencia a la compresion una vez sumergido en fluido biolégico
simulado (SBF). Como consecuencia de su estructura mesoporosa se facilita el
transporte idnico hacia el interior de la pieza sélida donde cristaliza una nueva
fase de apatita que refuerza las interacciones del limite de grano, dando como
resultado un nanocompuesto biomimético dentro de todo el volumen del
implante [224].

Por otra parte, los andamios poliméricos también han sido muy
estudiados, por ejemplo los constituidos de nanofibras de PLGA con estructura
macroporosa. La incorporacién de doxiciclina (DOXY) dentro de nanoesferas
de PLGA que a su vez se introducen en el andamiaje permiten la liberacién
local y temporalmente controlada del farmaco, inhibiendo asi, el crecimiento
microbiano de bacterias como el S. aureus y E. coli [225]. También se ha
investigado el uso de andamios de poliuretano con un 10% en peso de
D-isémeros de aminoacidos tales como la D- fenilalanina, D- metionina,
D-triptéfano, la D- prolina y la D-tirosina cuya liberacién provoca la dispersion
de biofilms bacterianos tanto en el andamio como en la zona préxima al
implante. Este tipo de andamio ha sido probado con éxito para la dispersion del
S. aureus [226].
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Por ultimo, en algunos materiales metalicos biocompatibles, mediante un
proceso de auto-ensamblado por evaporacion inducida, se han obtenido
recubrimientos de implantes metalicos con TiO, mesoporoso para la liberacion
de un antibiético como la cefazolina, consiguiendo una rapida union al hueso y
estabilidad biolégica [18]. Otros autores [19] también recubren tornillos de
titanio con una delgada capa de TiO, mesoporoso que resiste los esfuerzos a
los que se le someten durante el implante en la tibia de un conejo y que

podrian usarse como sistemas de liberacion de farmacos.

1.5. Resumen y objetivos

El presente proyecto propone utilizar como recubrimiento, capas o
cristales individuales inorganicos de silice (zeolitas, materiales mesoporosos),
ya que los recubrimientos poliméricos, como se ha dicho anteriormente,
pueden producir problemas bien conocidos, como son trombosis tardia,

inflamacion, y nueva restenosis en aplicaciones coronarias.

Dichos recubrimientos serian innovadores ya que supondran un paso
adelante al sustituir los recubrimientos organicos existentes (con su
inconvenientes) por recubrimientos inorganicos (siliceos) con una velocidad de

desorcion del farmaco adsorbido previamente controlada.

Se pretende aprovechar las ventajas de los materiales inorganicos como
“‘depésitos” de farmacos, que enlazados mediante distintas técnicas a los
dispositivos médicos, aporten una liberacién controlada y localizada del

farmaco almacenado en su interior.

El objetivo general del proyecto es el estudio y desarrollo de distintos

modelos de protesis liberadores de farmaco:

12) Disefio de recubrimientos inorganicos siliceos sobre sustratos de
Niquel-Titanio para la liberacion controlada de farmacos en dispositivos
meédicos insertables quirdrgica y no-quirurgicamente incluyendo dispositivos

coronarios, por ejemplo, stents. Los recubrimientos siliceos actuaran como
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depdsitos de farmacos y la estructura porosa de los mismos determinara que la

difusion del farmaco al medio biolégico correspondiente sea controlada.

2°) Disefio de un modelo de prétesis hueca y porosa de acero inoxidable
316L, en cuyo interior se encuentra almacenado volumétricamente un material
mesoporoso previamente cargado de antibidtico que liberard& de manera

controlada y localizada en el foco de infeccion.

3°) Disefio de un modelo de prétesis hueca de acero inoxidable en la que
se almacena un farmaco que difunde al exterior a través de una membrana de

material zeolitico sintetizada en la superficie del modelo de protesis.

El objetivo general se puede subdividir en varios objetivos especificos:

1°) Se pretende realizar un estudio exhaustivo de los tratamientos
superficiales mas adecuados sobre el Nitinol, de cara a las aplicaciones
meédicas, teniendo en cuenta los problemas que éstas presentan: interaccion
con tejidos vivos, corrosion, desprendimiento de particulas, etc. Ademas, se
pretende optimizar la capa de pasivacion formada por 6xidos que se forman en

el material para reducir la liberacion de iones en el medio bioldgico.

2°) Recubrimiento del propio implante, mediante técnicas de sintesis
hidrotermal y enlazado covalente, con una pelicula silicea dentro de la cual se
ha encapsulado un farmaco, cuya liberacién progresiva y controlada permita

una accion directa sobre la zona circundante al implante.

El correcto funcionamiento del dispositivo propuesto exige como paso
previo un control exhaustivo de las propiedades superficiales del soporte donde
se va a depositar la capa exterior con los farmacos adsorbidos, asi como una
garantia de la adecuada adherencia de la citada capa al soporte, tanto en el
proceso de implantacion de la misma como durante su aplicacion en las

condiciones normales de uso.

Partiendo de la experiencia previa en el disefio y caracterizacion del

comportamiento mecanico de dispositivos médicos insertables por parte del

54



Capitulo 1. Introduccién

grupo de Biomateriales, se pretende realizar un analisis exhaustivo de los
diferentes tratamientos superficiales en la aleacion Niquel-Titanio, lo que
permitira un profundo conocimiento de las propiedades finales segun el
acabado superficial, y permitira en el futuro la eleccion mas adecuada de cara a
conseguir una superficie que sea mas favorable para el proceso posterior de

deposicion de la capa silicea que contendra los medicamentos deseados.

3°) Estudio de la cinética de liberacion de un farmaco desde el interior de
un dispositivo de acero inoxidable poroso donde esta almacenado
volumétricamente un material mesoporoso en cuya superficie y poros se
encuentra adsorbido dicho farmaco. Esta fase conllevara el estudio vy
comparacién de distintos materiales mesoporosos, MCM-41, MEM, SBA-15,

ademas de conseguir una liberacion controlada y reproducible.

4°) Estudio de la cinética de liberacién de un farmaco desde el interior de
un dispositivo de acero inoxidable a través de una membrana de material
zeolitico. La cinética estara controlada por el tamafo de poro y la no existencia

de defectos en la membrana sintetizada.

El presente proyecto de tesis, por lo tanto, pretende disefiar un dispositivo
meédico, teniendo como resultado una aplicacion terapéutica localizada clara.
Los materiales, por ser mesoporosos, pueden albergar moléculas de farmacos
de elevado tamafio de hasta 15 nm. Por consiguiente, los dispositivos con
estos materiales  siliceos, almacenaran farmacos (frecuentemente
macromoléculas) que se encontraran adsorbidos en su interior, disponiendo de
un gran volumen de almacenamiento para liberar de manera controlada el

medicamento en una terapia determinada.

La zeolita o el material inorganico nanoestructurado adsorbera en su
interior farmacos especificos (“paclitaxel” y "linezolid) con actividad terapéutica
para prevenir la restenosis en el caso de los stents coronarios y antibidticos en
el caso de los dispositivos empleados en traumatologia tipo tornillos, tallos

endomedulares, etc.
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2. SISTEMA EXPERIMENTAL Y METODOLOGIA

2.1. Estudio de aspectos de la biocompatibilidad del
sustrato y del recubrimiento

Lo que se pretende encontrar en este trabajo es una aplicacion

terapéutica adecuada para un material de partida (el Nitinol) que se ha

demostrado biocompatible [1] y el que se recubrira con una capa de material

siliceo que liberara un farmaco y evitara potencialmente inflamaciones u otras

reacciones adversas procedentes de rechazo de la prétesis y aumentara el

éxito del implante.

En este contexto se han realizado los siguientes trabajos:

1)

Para mejorar la biocompatibilidad y resistencia a la corrosion, se
llevaron a cabo distintos tratamientos sobre la superficie del sustrato
de Nitinol tales como oxidacidn quimica, hidrotermal, pulido
mecanico, calcinacion, etc., con el objetivo de aumentar la capa de
TiO». Ya que los datos que aportan los laboratorios, tanto de ensayos
in vivo como in vitro, indican las excelentes propiedades tanto de
biocompatibilidad del nitinol atribuidas a la capa de pasivacion de
TiO, que protege al nucleo del material de la corrosion y de la
lixiviacion del niquel [2,3]. Aunque el Niquel esta presente en el tejido
humano en cantidades que rondan las 0,1 ppm y es esencial en la
nutricion para las funciones bioldgicas del cuerpo humano, si un
implante libera grandes cantidades de niquel, éste puede provocar
reacciones adversas para la salud. Por ejemplo, el niquel puede
provocar alergias, reacciones toxicas y cancerigenas en contacto con
la piel o con un implante que contenga este material si las dosis son

muy altas [3-5].

Elegir como recubrimiento materiales que son biocompatibles, tales
como son las microparticulas mesoporosas esféricas de material

siliceco MCM-48 y la zeolita libre de aluminio (silicalita-1) para ser
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utilizados en tratamientos locales [6,7]. Se pretende aprovechar su
alta superficie especifica y su elevado volumen de poros para el
almacenamiento de farmacos y su posterior uso en sistemas para su

liberacion posterior controlada y vectorizada [6].

3) Modificar la rugosidad de la superficie para mejorar los enlaces
covalentes entre el recubrimiento y el sustrato para favorecer su

adhesion y estudiar el comportamiento mecanico de la interfase.

Para conseguir este fin se han realizado un conjunto de sintesis y
caracterizacion de los materiales y dispositivos utilizados para la liberacion del
farmaco elegido, asi como ensayos para obtener la cinética de liberacién, que

se describen a continuacion.

2.1.1. Materiales utilizados
2.1.1.1. Sustratos

Como se ha dicho anteriormente las aleaciones cuasiequiatomicas de
niquel-titanio, NiTi, combinan las propiedades fisicas propias asociadas a las
aleaciones metalicas convencionales, con otras como la superelasticidad, el
efecto de memoria de forma de un camino y de dos caminos y su demostrada
biocompatibilidad. Estas propiedades excelentes y uUnicas permiten su

adecuado empleo en multiples campos, en particular en aplicaciones médicas.

Como sustratos se utilizaron planchas de Nitinol (50,8 at.% Ni, 49,2 at.%
Ti) de 1 mm de espesor, libres de 6xidos suministradas por la empresa Memory
Metalle, GmbH, Alemania. El contenido en Ni hace que el material se comporte
como superelastico ya que a temperatura ambiente se encuentra en fase
austenita (A;~ 0 °C) y al aplicar una tensién adecuada o, (la de plato en la
curva tension-deformacion) el material se convierte a su fase cristalografica
llamada martensita. Esta tension aumenta con la temperatura siempre por
encima de As [8]. En el momento en que se elimina la carga como la martensita
inducida por tension no es estable termodinamicamente, el material vuelve de

nuevo al estado inicial, es decir, la austenita. Este efecto se denomina
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hiperelasticidad o superelasticidad y es viable dentro del rango de temperatura
As < T < My, siendo My la mayor temperatura a la que ya no se puede formar
martensita inducida por tension, figura 2.1. Lo que ocurre por encima de My es
que la tension critica para inducir martensita es mayor que la que se necesita
para mover dislocaciones, por lo que al aplicar la tension, en lugar de pasar de
austenita a martensita, lo que ocurre es que la austenita se deforma

plasticamente.

Austenita
T> My

Martensita inducida por tensién

A< T> My

Tension

Martensita

T3< Ms

Deformacion

Figura 2.1.- Esquematizacion de las curvas tension-deformacién en funcién de la fase y

temperatura en materiales con memoria de forma [9,10].

Las planchas fueron cortadas por electroerosion en:

1) Pequefias laminas rectangulares de 15 x 3 x 1 mm?® para los
ensayos de flexion por tres puntos.

2) Cuadrados de 20 x 20 mm?

3) También se han usado alambres pulidos de 1,2 mm de

diametro de la misma composicion y fabricante.
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2.1.1.2. Productos quimicos

Tetraetilortosilicato (98 %), bromuro de cetiltrimetilamonio (98 %),
hidréxido de tetrapropilamonio (1M), amoniaco (25 %), tolueno anhidro
(99,8 %), 3-cloropropiltrimetoxisilano (CPTMS, 99 %), y etanol que fueron

suministrados por Sigma—Aldrich y agua Milli-Q ultra-pura.

2.1.1.3. Materiales siliceos utilizados como recubrimiento

Microesferas mesoporosas de MCM-48, que no son toxicas a las dosis
utiizadas y biocompatibles [6,7], presentan alta estabilidad quimica y
mecanicas. Su caracter hidrofilico y su estructura porosa puede en principio ser
utilizada para controlar la difusion de un farmaco adsorbido en su interior
[11,12].

Las microesferas mesoporosas de MCM-48 fueron sintetizadas

previamente de acuerdo con el proceso descrito por Liu y cols. [13].

Estas microparticulas consisten en un nucleo de octaedro truncado con
la estructura cubica de MCM-48 y poros cilindricos crecidos en la superficie,
con un tamafo de 0,84 £ 0,1 um, con una isoterma de adsorcidon/desorcién del
tipo IV, con un tamafio de poro de 2,8 nm y un volumen total de poro de
0,76 cm®/g. El volumen de microporo fue aproximadamente 0 (calculado por el
método t-plot), es decir, el material no presenta microporosidad y el area de

superficie BET calculada fue de 926,9 m?/g.

También se ha elegido una zeolita libre de aluminio (silicalita-1),porque
el aluminio podria ser téxico, porque, por ejemplo distorsiona la mineralizacién

de los osteoblastos [14,15].

Ademas esta zeolita es hidrofébica (si se compara con muchas otras
zeolitas ricas en aluminio), con un tamafno de particula de 0,5-1,7 ym, con una
isoterma de adsorcion/desorcion del tipo | caracteristica de los materiales

microporosos y el area de superficie BET fue de 440,5 m%/g.
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Para la sintesis de los cristales de silicalita se han empleado los

siguientes productos:

Tabla 2.1.- Gel de sintesis de la silicalita-1

COMPONENTE  CANTIDAD (moles)

TEOS (Aldrich) 0,057
Etanol (Panreac) 1,976
Agua Milli-Q 0,568
TPAOH 0,055

Dicha sintesis se realiza en autoclaves similares a los que se muestra en

la figura 2.2 y mediante crecimiento hidrotermal a 130 °C durante 12 h y una
composiciéon molar de 1SiO2:1TPAOH:500H,0:20EtOH. Después de la sintesis

el templante (TPAOH) se elimina por calcinacion a 480 °C durante 8 h con una

rampa de calentamiento/enfriamiento de 0,5 °C/min.

-

Ey
“"—" —]

Figura 2.2.- Autoclaves para la sintesis directa.
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2.1.2. Tratamientos superficiales sobre Nitinol

El NiTi tiende a formar una capa de 6xido de titanio de forma espontanea
debido a que la entalpia de formacién de dicho 6xido es negativa y unas dos
veces mayor en valor absoluto que la entalpia de formacion de los 6xidos de
niquel. Dicha capa protectora va siendo sometida a corrosion y aunque su
velocidad de corrosion es muy lenta, puede comprometer la funcionalidad de la
pieza cuando ésta sea de pequefio espesor [16]. El principal problema de este
deterioro de la capa superficial radica en el niquel, el cual puede generar
problemas de reaccion alérgica o téxica como se ha mencionado anteriormente
[3-5,16]. El niquel es un atomo intersticial en la estructura del 6xido de titanio.
Debido su pequefio tamano en comparacion al titanio y al oxigeno, el niquel
puede difundir rapidamente a través de los espacios intersticiales [17]. Ademas,
los Oxidos de titanio en la superficie del nitinol son comunmente no
estequiométricos debido a la escasez de oxigeno. Estos sitios sin atomos de
oxigeno presentan vacantes estructurales que pueden ser utilizadas por los
atomos de niquel para difundir a través de los oxidos de titanio incluso a

temperaturas bajas [17].

Los pre-tratamientos se llevaron a cabo con el objetivo de obtener una
capa de TiO, homogénea y de elevado espesor en la superficie externa de las
laminas cortadas. De esta manera se aumenta la biocompatibilidad [18,19], la
resistencia a la corrosién [4,20,21] y se aleja o incluso se elimina el niquel de la
superficie. En este trabajo, también se analizé la influencia de los diferentes

tratamientos en la deposicidén de la capa de material siliceo.

Antes de cualquier pre-tratamiento todas las laminas se limpiaron en un
bafo de ultrasonidos siguiendo este proceso: dos veces con acetona durante
15 minutos, luego una con tricloroetileno durante 15 minutos y finalmente otra
con agua Milli-Q el mismo tiempo con el objetivo de eliminar cualquier tipo de
aceite lubricante del proceso de laminacion y cualquier impureza que pudiera

existir.

Los pre-tratamientos estudiados se detallan a continuacion.
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2.1.2.1. Material recibido (R)

Es el sustrato al que unicamente se le realizd el lavado descrito

anteriormente.

2.1.2.2. Oxidacion quimica (OQ)

Tras el lavado previo, se aplicé este tratamiento que consiste en
introducir las laminas de Nitinol en HNO3 (20 %) durante 20 minutos a 80 °C. A
continuacioén se lava con abundante agua Milli-Q, posteriormente se utiliza un
bafo de ultrasonidos con agua Milli-Q durante 15 minutos para eliminar el
HNO3; que pueda existir y finalmente se deja secar siguiendo el proceso

descrito por O'Brien y cols. [22]

2.1.2.3. Calcinacion (C)

Tras el lavado previo, se introducen las laminas de Nitinol en un horno y
se aumenta la temperatura hasta 600 °C durante 8 h con una rampa de

calentamiento de 1 °C/min [23].

2.1.2.4. Oxidacion hidrotermal (TH)

Una vez realizado el lavado previo, se introducen las laminas de Nitinol
en agua Milli-Q a 100 °C durante 30 minutos [24].

2.1.2.5. Pulido mecéanico

Se realizan dos tipos distintos de pulido sobre el sustrato de Nitinol para

el estudio:

Pulido Alimina (PA): en un primer paso, se pulieron las laminas con
ljas de SiC con tamaio de grano P600 - P800 - P1200 y se lavaron con
abundante agua. En un segundo paso se pulieron con un pafio y una
dispersion de alumina de 0,2 ym [25]. A continuacion se lavaron con abundante

agua Milli-Q, posteriormente se sumergieron en un bafio de ultrasonidos con
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agua Milli-Q durante 15 minutos para eliminar restos de la alumina que pudiera

existir y se dej6 secar.

Pulido Diamante (PD): en un primer paso igual que en el caso anterior,
se pulieron las laminas con lijas de SiC P600 - P800 — P1200 y un segundo
paso se utilizaron pafos con dispersion de microparticulas de polvo de
diamante de diferentes tamafos: 3/1/0,25 ym sucesivamente. A continuacion
se realizé un lavado con abundante agua y un bafio de ultrasonidos con agua
Milli-Q durante 15 minutos para eliminar restos del polvo de diamante que

pudiera existir y se dejo secar.

En ambos casos el pulido se realizé en ambos lados de las laminas. El
canto no pudo pulirse por la dificultad que entrafiaba debido a su reducido

espesor.

2.1.2.6. Pulido diamante seguido de tratamiento hidrotermal

Este pre-tratamiento consiste en pulir la lamina finalizando con un pulido
diamante (apartado 2.1.2.5) y a continuacion someter al sustrato al tratamiento
hidrotermal expuesto en el apartado 2.1.2.4. Este sustrato se denominara como
PDTH.

2.1.2.7. Pulido diamante seguido de oxidacion quimica

Este pre-tratamiento consiste en pulir la lamina finalizando con un pulido
diamante (apartado 2.1.2.5) y a continuacion someter al sustrato al tratamiento
de oxidaciéon quimica expuesto en el apartado 2.1.2.2. Este sustrato se

denominara como PDOAQ.

2.1.2.8. Tratamiento hidrotermal seguido de pulido diamante

Este pre-tratamiento consiste en someter al sustrato al tratamiento
hidrotermal expuesto en el apartado 2.1.2.4 y a continuaciéon pulir la lamina
finalizando con un pulido diamante (apartado 2.1.2.5). Este sustrato se

denominara como THPD.
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2.1.2.9. Oxidacion quimica seguido de pulido diamante

Este pre-tratamiento consiste en someter al sustrato al tratamiento de
oxidacion quimica expuesto en el apartado 2.1.2.2 y a continuacion pulir la
lamina finalizando con un pulido diamante (apartado 2.1.2.5). Este sustrato se

denominara como OQPD.

2.1.3. Recubrimiento de laminas de Nitinol con material siliceo

Tanto las laminas sin tratamiento (material recibido) como las laminas
que se trataron fueron recubiertas con materiales mesoporosos esféricos de
silice y con cristales de silicalita-1. Se estudio las ventajas e inconvenientes de

cada uno de los pre-tratamientos desde el punto de vista quimico y mecanico.

2.1.3.1. Recubrimiento con MCM-48

Para recubrir las laminas de Nitinol se siguieron varios métodos:

2.1.3.1.1. Método de Colvin

Se utilizé el Método de Colvin para formar 6palos sintéticos siguiendo el

proceso descrito por Colvin y cols. [26].

Las microparticulas sintetizadas previamente de acuerdo con el proceso
descrito por Liu y cols. [13] se redispersaron en etanol en una concentracion
de 1 % en peso. Se coloco la pieza en una posicion determinada en un vaso
que contenia la dispersidon de las particulas y se dejé evaporar a temperatura
ambiente. Mediante la evaporacién lenta se consiguidé que en la superficie de
las laminas se formase una capa de microesferas como se indica en la figura
2.3. Después de la evaporacién las laminas se sometieron a ultrasonidos
durante 20 segundos a una potencia de 360 W para eliminar las microesferas
que no se hubieran unido o que lo hubieran hecho de manera débil. Las

[aminas recubiertas se metieron en un horno a 100 °C.
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menisco
- substrato

evaporacion
del disolvente

esferas de
silica en etanol

Figura 2.3.- Representacion esquemaética de la capa de esferas de material siliceo que
se forma en la evaporacién a temperatura ambiente de la dispersion de esferas de
MCM-48 y etanol [27].

2.1.3.1.2. Enlace covalente

Se utiliz6 el método descrito por Ha y cols. para recubrir vidrio con

cristales de zeolita [28].

Siguiendo este método se utilizd 3-cloropropiltrimetoxililano como agente
enlazante para unir covalentemente las laminas de Nitinol y el material
mesoporoso. Dicho agente enlazante es capaz de unir sus grupos funcionales
silano a los grupos hidroxilo de la superficie del Nitinol para formar enlaces
siloxano (Si-O-Si). Estos grupos funcionales unidos a la superficie del Nitinol se
prepararon hirviendo una solucion de tolueno con 3-cloropropiltrimetoxilano
bajo un reflujo de argdén durante 3 h para unir el agente enlazante a la
superficie del Nitinol. A continuacion, las laminas se lavaron con tolueno y se
secaron. Una vez funcionalizadas, las laminas de Nitinol se sumergieron en
una dispersion de microesferas (50 mg en 40 mL de tolueno) y se mantuvieron
bajo reflujo durante 3 h. Una vez que concluyé la reaccion, las laminas
recubiertas del material siliceo, se sumergieron en tolueno fresco y en
ultrasonidos durante 20 s para eliminar el material no unido o débilmente unido
a las laminas. Para conservarlas, las laminas recubiertas se metieron en un
horno a 100 °C.
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Figura 2.4.- Representacion esquematica del enlace covalente basado en el utilizado por Hay

cols [28] ; Kim y cols [29]. A: 3-cloropropiltrimetoxilano.

Después de la formacién del enlace covalente no se detecto el tolueno
en el recubrimiento de material siliceo al usar FTIR (Fourier transform infrared

spectroscopy) que podria contribuir a la potencial toxicidad del material.

2.1.3.2. Recubrimiento con cristales de silicalita-1

Sobre la superficie de las laminas de Nitinol se depositaron cristales de
silicalita-1 (sin enlaces entre cristales) y capas (con enlaces entre cristales).
Para ello se han utilizado diversos métodos como el del enlace covalente con
reflujo de 3 h (apartado 2.1.3.1.2), enlace covalente mediante ultrasonidos y

sintesis hidrotermal directa sobre piezas de Nitinol.

2.1.3.2.1. Enlace covalente

En este método es necesaria la preparacion previa de los cristales de
silicalita-1 tal como se indica en el apartado 2.1.1.3. Estos cristales, se unen
covalentemente a las laminas de Nitinol siguiendo el procedimiento descrito en

el apartado 2.1.3.1.2 para las microesferas mesoporosas.
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También se utilizé una variacion del procedimiento anterior, que es el
descrito por Lee y cols. [30], en el que se utiliza la sonicacion como fuente de
energia para unir covalentemente los cristales de silicalita-1 a la superficie del
Nitinol. En este caso se estudid la influencia del tiempo de sonicacion en la

formacioén del recubrimiento.

En el primer paso, el agente enlazante 3-cloroprolpiltrimetoxilano se une
a la superficie de las laminas de Nitinol como se describe en el apartado
2.1.3.1.2. A continuacion, las laminas de Nitinol se situan entre dos laminas de
vidrio y son colocadas verticalmente en un vaso que contiene 40 mL de una
dispersion de cristales de zeolita en tolueno (50 mg /40 mL). El vaso se coloca
en el fondo de un baino de ultrasonidos encima del generador de ultrasonidos a
360 W durante 2, 5y 10 minutos a temperatura ambiente. Después del proceso
la pieza se somete a 30 segundos de ultrasonidos en tolueno para eliminar
restos de cristales que no se unieron de manera adecuada. Las laminas

recubiertas se mantienen en un horno a 100 °C.

Mediante el enlace covalente, al preparar los cristales de silicalita por
separado y posteriormente unirlos a las laminas, lo que se consigue es un
enlace covalente entre el cristal y el sustrato, pero no hay enlaces entre
cristales proximos. El hecho de que no se formen enlaces entre cristales
préximos permite es que las tensiones aplicadas a las laminas se acomoden
mejor y no produzcan una fractura de la capa. Al funcionalizar exclusivamente

el soporte se pretende también formar unicamente una monocapa.

2.1.3.2.2. Sintesis hidrotermal directa

Este procedimiento se llevd a cabo colocando la pieza de Nitinol
directamente en un autoclave sumergido en el gel precursor del crecimiento de

los cristales descrito en el apartado 2.1.1.3.

De este modo el crecimiento hidrotermal de los cristales tiene lugar
directamente en la superficie de la pieza de Nitinol. Después de la sintesis las
laminas recubiertas son lavadas con agua destilada y secadas. El templante

(TPAOH) es eliminado por calcinacion a 480 °C durante 8 h con una rampa de
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calentamiento/enfriamiento de 0,5 °C/min como se ha dicho anteriormente para
minimizar grietas durante la eliminacién del mismo. Las laminas de Nitinol
recubiertas se mantienen en un horno a 100 °C. En algunos casos la sintesis
hidrotermal se repitié varias veces sobre un mismo soporte para conseguir

mayor espesor de la capa.

Mediante éste tipo de proceso lo que se consigue es que la cristalizacion
se produzca directamente en la superficie de la pieza y que se produzcan
ademas enlaces entre cristales préximos generando una capa homogénea de

cristales de silicalita-1 intercrecidos.

2.1.4. Técnicas de caracterizacion

2.1.4.1. Microscopia electronica de barrido (SEM) y espectroscopia
dispersiva de rayos-X (EDX)

La microscopia electrénica de barrido (SEM) es una técnica que permite
obtener imagenes ampliadas y de alta resolucién de la superficie de un
material. Los analisis se realizaron en el equipo perteneciente al Servicio de
Apoyo a la Investigacion de la Universidad de Zaragoza. El equipo utilizado
consiste en un microscopio electronico de barrido modelo JEOL JSM 6400
(figura 2.5) que puede generar imagenes de electrones secundarios y de

electrones retrodispersados acelerados con tensiones desde 0,2 a 40 kV.

Esta técnica consiste esencialmente en hacer incidir en la muestra un
haz de electrones. En la columna de electrones, éstos se aceleran a través de
un campo eléctrico de forma que adquieren energia cinética, que inciden en la
muestra. La accion del bombardeo, genera rayos X y electrones ademas de
calor. Estos haces de fotones y particulas son captados con detectores
especificos cuyo analisis proporciona informacion acerca de la morfologia y la
naturaleza de la muestra. En la figura 2.6 se muestra un esquema de las

principales sefales obtenidas al incidir el haz de electrones sobre la muestra.

La sefial de electrones secundarios proporciona una imagen de la

morfologia superficial de la muestra, la sefial de los electrones retrodispersados
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proporciona una imagen cualitativa de zonas con distinto numero atémico
medio y la sefial de rayos X espectros e imagenes de informacién acerca de la

composicion de los elementos quimicos en la superficie de la muestra [31].

Figura 2.5.- Equipo utilizado para realizar el analisis de microscopia electrénica de barrido
(SEM) [32].

Haz
Catodoluminiscencia de electones

Electrores Auger
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Electrones retrodispersados

/

e Calor
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Carriente que
circula par
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Electrones dizpersados elasticamente

Elzctrones transmitidos w electrones
dispersados inelasticamente

Figura 2.6.- llustracion esquematica de las principales sefiales obtenidas como consecuencia
de la interaccién de un haz de electrones de la muestra [33].

Los andlisis de SEM de las laminas se realizaron antes y después de los
experimentos de flexién y las laminas no fueron recubiertas con oro para
examinarlas. Aunque recubrirlas hubiera proporcionado mejor calidad de
imagen, era necesario no recubrir las laminas porque dicho recubrimiento

podria enmascarar parcialmente el comportamiento mecanico en los ensayos
de flexion.
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2.1.4.2. Espectroscopia fotoelectrénica de rayos X (XPS)

Esta técnica permite conocer la composicion superficial de la muestra.
Consiste basicamente en la excitacion mediante un haz de rayos X de los
niveles mas internos de los atomos, provocando la emision de fotoelectrones
que proporcionan informacién sobre la energia de cada nivel, y por tanto, sobre

la naturaleza del atomo emisor.

Puesto que la energia del haz es hv, si el fotoelectron sale con una
energia cinética Ey, la diferencia entre ambas es la energia de ligadura (E.) del
atomo en particular, caracteristica de cada elemento. Todo se resume a medir

la velocidad de los electrones emitidos mediante el espectrometro:

E =hv—E, (2.1)

Esta técnica es capaz de obtener la composicion quimica de las
superficies de los materiales hasta 1-2 nm de profundidad, en funcién del
angulo de incidencia. Esta técnica no solo proporciona la composicion
superficial de un material, sino incluso el estado de oxidacion. Se pueden
detectar todos los elementos, exceptuando el hidrogeno y la sensibilidad
depende de cada elemento en particular. El objetivo principal de esta técnica
consiste en dar la composicion porcentual de una determinada capa asi como

el estado de oxidacién de los elementos que la forman [34].

El estudio de la superficie del material fue realizado en un Axis Ultra DLD
(Kratos Tech.) El espectro fue excitado con una fuente monocromatica Al Ka
(1486.6 eV) operando a 15 kV y 2 mA. El espectro general se midi6 con una
energia de paso de 120 eV y para regiones de picos individuales, se us6 una
energia de paso de 20 eV. Los analisis de los picos se realizaron con el
software proporcionado por el fabricante. Las energias de enlace se refirieron

respecto al pico C1s del carbén adventicio a 289,9 eV.

Se realizaron medidas en profundidad para estimar el espesor de la

capa de pasivaciéon siguiendo la evolucién de la concentracion del oxigeno
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atobmico y analizando la variacion de la relacion Ni/Ti a diferentes
profundidades. Después del decapado de la superficie del Nitinol a diferentes
tiempos de midi6 la composicion del material en funcién de la profundidad
usando un cafion de iones Ar* con una energia de incidencia de 5 keV y una
corriente de 20 mA. La velocidad de decapado se estima en 3,75 nm:min™ bajo
las condiciones utilizadas. Se bombarded la muestra bajo diferentes angulos

15, 30, 45, 60 y 75 ° (respecto a la normal de la superficie).

2.1.4.3. Difraccion de rayos X (XRD)

La difraccion de rayos X es un método de alta tecnologia no destructivo
para el analisis de materiales. La aplicacion fundamental de la difraccion de
rayos X es la identificacion cualitativa de la composicién de fases o materiales

a través de su estructura cristalina [35].

La difraccion esta basada en las interferencias que se producen cuando
una radiacion monocromatica atraviesa una rendija de espesor comparable a la
longitud de onda de la radiacion. Los rayos X tienen longitudes de onda del
mismo orden que las distancias interatdmicas de las dimensiones de las
celdillas de las redes cristalinas. El método analitico de Debye-Scherrer
consiste en irradiar con rayos X sobre una muestra formada por multitud de
cristales colocados al azar en todas las direcciones posibles. Los picos

asociados a las interferencias constructivas vienen dados por la Ley de Bragg:

nA=2d-send (2.2)

donde n es un numero entero, A es la longitud de onda de los rayos X,
d es la distancia entre los planos interatobmicos que producen la difraccion y 0

es el angulo entre los rayos incidentes y los planos de dispersion.

El equipo utilizado es un difractdmetro Rigaku/Max usando radiaciéon Cu
Ka.
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2.1.4.4. Medidas de angulo de contacto

La medida de angulo de contacto nos proporciona informacion
macroscopica sobre la mojabilidad de la superficie del material, o dicho de otro
modo, si la superficie del material es hidrofébica o hidrofilica. También aporta

informacion sobre la tensidn superficial del material [36].

Se considera que los biomateriales hidrofébicos pueden provocar el
inicio de la reaccion del cuerpo humano frente a cuerpos extranos. La
presencia de iones en la superficie del material puede interactuar con los
receptores de las células para provocar su adhesién y crecimiento y facilitar la
proliferacion celular, provocando por lo tanto su reaccion [36] o contrariamente

tener efectos perjudiciales dependiendo de su naturaleza.

Las medidas de angulo de contacto fueron realizadas en un CAM 100
System (KSV Instruments, Finlandia), usando una camara [Digital CCD fire-wire
(IEEE 1394) con una lente de 50 mm]. El rango de medida varia desde 6 = 0°

hasta 0 = 180° con un error de + 0,1°.

2.1.4.5. Rugosidad superficial

La rugosidad superficial se midié utilizando medidas de microscopio
confocal e interferometria con aparato de imagen O6ptica de perfilometria
PLu2300 de Sensofar-Tec S.L. con interferémetro de 0,1 nm a 1 nm y sistema
de medida (Veeco In.) del Instituto de Ciencias de los Materiales de Aragén
(ICMA), Instituto mixto de la Universidad de Zaragoza-CSIC que se muestra en

la figura 2.7.

Esta técnica combina las dos técnicas de medida no destructivas de la

metrologia de superficies sin contacto:

e El sistema confocal con repetibilidad vertical inferior a 50 nm y una
resolucion lateral de 0,935 a 0,311 ym.
e EIl sistema interferdmetro que utiliza la longitud de la luz como

elemento de medida. Este equipo presenta una resolucion vertical de
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0,1 nm en superficies muy lisas y resolucién lateral 0,701 y
0,935 um [37].

La microscopia interferométrica es una técnica de no contacto para la
caracterizacion de superficies en tres dimensiones. Los objetivos
interferométricos disponen de un divisor de haz que envia una parte de la luz a
la superficie de la muestra y otra parte a un espejo de referencia. La luz
reflejada de estas dos superficies se recombina formando bandas de
interferencia que se recogen en una camara CCD. Para cada punto de la
superficie existe una distancia del objetivo a la muestra que proporciona el
enfoque que es definido por la intensidad maxima de pico en las bandas de
interferencia. Mediante un barrido vertical se localizan los puntos de enfoque
para cada punto de la muestra, generando asi un mapa tridimensional de la

superficie con una resolucion sub-nanométrica en el eje vertical.

La tecnologia confocal permite la realizacién de mapas tridimensionales
con resolucion nanométrica, y es la solucidon ideal para analizar pendientes

pronunciadas o superficies muy curvadas [38].

Figura 2.7.- Equipo utilizado para realizar las medidas de rugosidad superficial [37].
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2.1.4.6. Espectroscopia de emisiéon atémica en plasma (ICP)

Mediante la espectroscopia de emisidn con plasma de acoplamiento
inductivo es posible determinar de forma cuantitativa la mayoria de los
elementos de la tabla periddica a niveles de traza (ppm o ug/mL) y ultratraza

(ppb 0 ng/mL), partiendo de muestras en disolucion acuosa.

La muestra, en forma liquida, es transportada por medio de una bomba
peristaltica hasta el sistema nebulizador donde es transformada en aerosol
gracias a la accion de gas argén. Dicho aerosol es conducido a la zona de
ionizacion que consiste en un plasma generado al someter un flujo de gas
argon a la accion de un campo magnético oscilante inducido por una corriente
de alta frecuencia. En el interior del plasma se pueden llegar a alcanzar
temperaturas de hasta 8000 K. En estas condiciones, los atomos presentes en
la muestra son ionizados/excitados y al volver a su estado fundamental, emiten
radiaciones de una longitud de onda que es caracteristica de cada elemento.
Esta radiacion pasa a través de un sistema oOptico que separa la radiacion
segun su longitud onda. A continuacion un detector mide la intensidad de cada
una de las radiaciones relacionando ésta con la concentracién de cada

elemento en la muestra.

Las medidas de la cantidad de Niquel lixiviado se realizaron mediante
espectroscopia de emisiéon atomica en plasma (ICP-AES).La concentracidon
minima capaz de ser medida corresponde a 0,017 mg/L de Niquel y 0,019 mg/L

de Titanio [39]. Utilizando esta técnica se realizaron los siguientes ensayos:
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2.1.4.6.1. Experimentos de lixiviacion de niquel

Dichos ensayos se realizaron sumergiendo las laminas de Nitinol en una
disolucién salina conocida como SBF (Fluido Biolégico Simulado) preparada en
agua Milli-Q cuya composicion aparece en la tabla siguiente, (todos los

reactivos proporcionados por Sigma-Aldrich):

Tabla 2.2.- Composicion quimica de la disolucion de SBF [40]

COMPONENTE CANTIDAD
(mol/l)
NaCl 0,137
KCI 0,003
NaHCO; 0,004
K;HPO,-3H,0 110
MgCl,-6H,0 1,510
CaCl, 2,5-10°
Na,SO, 510"
NH,C(CH,OH), 0,05

La disolucion se ajusta a pH = 7,4 con HCI 1 N de acuerdo con el
proceso descrito en la literatura [40]. Se mantiene en la nevera hasta que se
usa, nunca por un periodo superior a 1 mes para evitar que la disolucion se

pueda estropear.

La metodologia seguida para el experimento de lixiviacion de niquel es

la siguiente:

1) Se preparan siete laminas de Nitinol para cada uno de los
tratamientos siguientes (ver apartado 2.1.2):
Recibido, Oxidacion quimica (HNO3 20 % 20 min 80 °C), Hidrotermal
(H2O 30 min 100 °C), Pulido Normal (360-1200 SiC + 0,2 uym
alumina), Pulido diamante (360-1200 SiC + 3/1 /0,25 ym diamante),

Método de Colvin (por las dos caras de microparticulas esféricas) y
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2)

3)

4)

5)

pulido diamante + enlace covalente (por las 2 caras con cristales de

silicalita).

Se prepara la disolucion de Fluido Biolégico Simulado (SBF)

anteriormente descrita.

Se mete cada una de las laminas en un vial con un volumen de SBF
de 10 mL en un horno a 37 °C durante el periodo deseado: 6 h, 19 h,
30 h, 3 dias, 5 dias, 15 dias y 30 dias. La disolucion se mantuvo a
37 °C durante el periodo de tiempo deseado con un pH comprendido
entre 7,3y 7,4.

Cuando se cumple el tiempo deseado, se saca la lamina
correspondiente y se guarda el fluido en la nevera, hasta reunir todas
las muestras. Los viales fueron sellados para prevenir pérdidas de
fluido por evaporaciéon y el volumen del ensayo fue medido después
de cada experimento para comprobar que el volumen inicial se
mantenia constante. Se llevan todas las disoluciones al laboratorio
central de analisis de la Universidad de Zaragoza para su analisis por

espectroscopia de emision atémica en plasma ICP.

La ultima lamina de cada tratamiento que ha permanecido en el fluido
durante un mes, se mete en otros 10 mL de SBF y se deja en la
estufa a 37 °C otros 43 dias con la intencion de ver si se sigue
produciendo lixiviacion de niquel tras el mes que ha permanecido en
el SBF.
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2.1.4.6.2. Estudio de la influencia del canto en la lixiviacion de niquel

Los procesos de oxidacion quimica y tratamiento hidrotermal afectaban a

toda la pieza de Nitinol mientras que los pulidos tanto el de acabado en

diamante como acabado en alumina solo afectaban a la superficie mientras que

los cantos permanecian sin pulir, aspecto que podria afectar a la liberacion total

de niquel. Para ello se realizaron unos experimentos adicionales de liberacién

de niquel utilizando alambre de Nitinol donde la influencia de los cantos es

insignificante respecto del volumen total de la pieza. Estas medidas darian una

idea de la contribucidn total de los cantos a la liberacion total de niquel. La

metodologia llevada a cabo en este apartado es la misma que la explicada

anteriormente:

1)

2)

Se prepararon muestras de Nitinol con distintas relacion de area de
canto y area total (Ac/At). Se cortaron muestras de 5 x 5 x 1 mm>,
15 x 3 x 1 mm?®, 10 x 10 x 1 mm?®, 20 x 20 x 1 mm®, 30 x 30 x 1 mm°
tres muestras para cada tamafo y periodo de tiempo. Se prepararon
también alambres con los siguientes tratamientos:

Oxidacién quimica (HNOs 20 % 20 min 80 °C), Hidrotermal (H.O
30 min 100 °C), Pulido Normal (360-1200 SiC + 0,2 ym alumina). En
el caso del alambre, el material recibido ya habia sido sometido a un
pre-tratamiento de pulido. Se afadieron tres laminas mas de
15 x 3 x 1 mm?, 1 de ellas envuelta en cinta aislante, otra envuelta en

parafina y otra sellada con laca de unas.

Todas las piezas se sumergieron en SBF de tal manera que la
relacion area sumergida y volumen de SBF se conservaba en todas
ellas. Las muestras se mantuvieron bajo agitacion peridédica para
minimizar la limitacion de difusion externa. El periodo de tiempo fue
de 5, 15 y 30 dias. Las muestras se tomaron de la misma manera

que se explica en el apartado 2.1.4.6.1.
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2.1.4.6.3. Estudio de la influencia de la combinacion de tratamientos en la

lixiviacion de niquel

En el presente trabajo también se ha querido estudiar la influencia de
combinar dos tratamientos para mejorar los resultados, ver su influencia y
capacidad de detener la lixiviacidon de niquel al medio. La combinaciéon de
tratamientos ha dado como resultados los sustratos denominados PDTH,
PDOQ, THPD y OQPD indicados en el apartado 2.1.2:

La metodologia seguida ha sido:

1) Se prepararon tres muestras para cada tratamiento y periodo de

tiempo.

2) Todas las laminas se sumergieron en 10 mL de SBF bajo agitacion
periédica para minimizar la limitacion de difusion externa. Los
periodos de tiempo fueron de 5, 15 y 30 dias. Las muestras se
tomaron de la misma manera que la descrita anteriormente en el
apartado 2.1.4.6.1.

2.1.4.7. Analisis de superficie especifica mediante adsorcion de N,
(método BET)

La adsorcion fisica (o fisisorcion) de gases y vapores (adsorbatos) en
sélidos (adsorbentes) es una de las técnicas mas usadas para el estudio de la
textura porosa de sodlidos de todo tipo. En la caracterizacion de la textura
porosa de un sélido, los parametros a determinar son la superficie especifica, el
volumen y la distribucion de los poros. Para la determinacion de estos
parametros se puede recurrir, entre otra técnica, a la adsorcién de un gas (N,
CO,, hidrocarburos, etc.) a temperatura constante, obteniéndose asi la
isoterma de adsorcion-desorcién [41]. A partir de los resultados de las
isotermas de adsorcidn-desorcion de gases se emplea el procedimiento de
Brunauer, Emmet y Teller (BET) para la medida de la superficie especifica,

restringido a materiales mesoporosos 0 macroporosos. El procedimiento BET
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implica que todos los sitios de adsorcion son iguales, despreciando
interacciones entre moléculas en la fase gas. Conociendo la cantidad de gas
adsorbido necesario para formar una monocapa y el area que ocupa una de las
moléculas adsorbidas, se puede estimar la superficie especifica del solido. En
estas condiciones, la cantidad de gas adsorbido necesario para la formacion de

la monocapa puede estimarse segun la ecuacion [42,43]:

P _ 1 .€C-)P
(PO_P)_Vmc'C Vmc'C I:)0

y (2.3)

ads

donde, Py es la presion de vapor, V¢ es el volumen de la monocapa 'y C
una constante para cada sistema solido gas relacionada con el calor de
adsorcion de la monocapa (q4) y el calor de licuefaccion del gas (q.) dada por la

expresion (2.4):

q1 —q, .
— ) (2.4)

C = exp(
La superficie especifica de los materiales se calcula a partir de los
valores de V. asumiendo que la superficie especifica Sger responsable de la

adsorcion del gas depende de V¢ y de la masa de solido empleado.

Vi Na-S (2.5)
Vine- m

Sper =
donde V., es el volumen molar del gas, Na la constante de Avogadro
(6,023-10%%), S la seccién de cada molécula adsorbida sobre la superficie
(S [N2] = 16,2 A) y m la masa de sdlido.

Las areas BET, isotermas de adsorcién-desorcién y distribucion de
tamanos de poro se obtuvieron por medio de un aparato Micromeritics ASAP
2020 V1 a-196 °C.
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Las curvas de adsorcion-desorcion se pueden agrupar en seis clases

segun la clasificacion de la IUPAC [44] tal y como se observa en la figura 2.8.

— 1

Figura 2.8.- Tipos de isotermas de adsorcion segun la IUPAC [44].

Las isotermas tipo | son caracteristicas de los materiales microporosos y
se caracteriza porque la adsorcion se produce a presiones relativas bajas, este
es el casa de las zeolitas que tienen tamafio de poros menores de 2 nm. La
isoterma tipo Il es caracteristica de los sdélidos no porosos 0 macroporosos
(mayor de 50 nm), se asume que en el punto B se ha completado la formacion
de la capa monocapa y empieza la formacién de multicapas. La ordenada del
punto B nos da una estimacién de la cantidad de adsorbato requerido para
cubrir por unidad de masa, la superficie del sélido con una capa monocapa. La
isoterma tipo Il es caracteristica de las interacciones débiles entre adsorbente
y adsorbato, se ha observado por ejemplo con agua en negros de carbdn
grafitizados. La isoterma tipo IV es caracteristica de los materiales
mesoporosos (tamafo de poro entre 2 y 5 nm) y la apariciéon del ciclo de
histéresis se debe al fendmeno de condensacion capilar. La isoterma tipo V
también es caracteristicas de interacciones débiles entre adsorbato y
adsorbente y el ciclo de histéresis esta asociado con el mecanismo de llenado

y vaciado de poros. La isoterma tipo VI es asociada con la adsorcion capa por
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capa sobre superficies altamente homogéneas respecto del adsorbato. La
forma del escalén depende de la temperatura y ocurre soélo para sélidos con
una superficie no porosa muy uniforme. Este tipo de isoterma se ha observado

en la adsorcion de gases nobles en carbon grafitizado [45].

2.1.4.8. Método potenciodinamico

El método potenciodinamico es probablemente el analisis electroquimico
de corriente continla mas empleado en la actualidad. Quizas su mayor
problema es que se trata de un ensayo destructivo, ya que altera notablemente

el estado de la muestra ensayada.

Mediante este método, se obtiene la curva de polarizacion del material
ya que se registra la intensidad (respuesta del sistema) frente a un barrido de
potencial (excitacion). Este experimento aporta una idea general de las
reacciones de corrosion en un amplio rango de potencial. Es un experimento
adecuado para ilustrar la accion de inhibidores de la corrosion, elementos de

aleacion, pasividad, etc.

Hay que hacer notar que el barrido de potencial puede realizarse de
forma ascendente o descendente, dando lugar a curvas ciclicas de polarizacién
si se alternan adecuadamente los sentidos de barrido. Estas curvas ciclicas

permiten evaluar la agresividad del ensayo realizado.

La pasivacion de un metal, en lo que concierne a la corrosion, tiene que
ver con la formacion de una capa superficial de proteccion de productos de
reaccion que inhiben reacciones posteriores. En otras palabras, la pasivacion
de los metales se refiere a su pérdida de reactividad quimica en presencia de
unas condiciones ambientales particulares. Muchos metales y aleaciones
importantes en ingenieria se pasivan y se vuelven muy resistentes a la
corrosion en entornos oxidantes de moderados a fuertes. Ejemplos de metales
y aleaciones que muestran pasividad son el acero inoxidable, titanio, aluminio y

muchas de sus aleaciones.
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Cuando un metal, en un medio corrosivo especifico, se le somete a un
potencial de corrosion creciente, las intensidades de corrosion pueden describir

una curva de polarizacion como la que se muestra a continuacion [46].

La figura 2.9 presenta una curva de polarizacion tipica para un material
metalico pasivable. En esta figura se puede distinguir claramente diversos
puntos de gran importancia.

Por ejemplo, el potencial de

. . ik G Transpasivo
corrosion (Ecorr), €n la figura F
Ewm’, es muy facilmente
. . g , E
identificable por ser donde E Pasivo

se cruzan las ramas

anoddicas y catodicas del I MM s

I omm™

ensayo (punto A). Este Einizle :

potencial de corrosion seria : s

el potencial para el que se Densidad de corriente, escala log

daria la reaccion de
Figura 2.9.- Curvas de polarizacion de un metal pasivo

[46].

corrosion en el electrolito en
equilibrio. Este potencial de
corrosion lleva asociada una corriente de corrosion (icorr), €n la figura iowm™, la
cual constituye la referencia de la cinética del proceso de corrosion. Cuanto
mayor sea el valor de esta intensidad de corrosién, mas rapido sera el proceso

COrrosivo.

Conforme recorremos la rama anddica de la curva de polarizaciéon
(desde E.or hacia potenciales mayores) observamos un aumento en la
intensidad (zona B), hasta que llegado a un nivel de potencial (punto C), la
intensidad deja de aumentar. A este potencial de se le denomina potencial de
pasivacion, en la figura Epp, que lleva asociada una intensidad critica especifica
ic. Si se sigue aumentando el potencial, observamos que la intensidad reduce
su valor (zona D) hasta estabilizarse en una intensidad que se conoce como
ipasiva- POr tanto, hemos encontrado una zona de la curva en la que para un
intervalo de potencial bastante amplio no hay una variacion apreciable de la

intensidad (zona E). Es la llamada zona de pasivacion.
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Esta zona acaba cuando al ir aumentando el potencial llega un momento
en el que la intensidad empieza a aumentar significativamente (punto F). A ese
potencial se le denomina potencial de transpasivacién y a la region que
encontramos a potenciales mayores (zona G) se le denomina zona de

transpasivacion.

El valor de la intensidad de corrosion para el material puede calcularse
mediante el método de Tafel tomando la zona préxima al potencial de corrosién

y operando adecuadamente [47].

2.1.4.8.1. Instalacion de ensayos de corrosion

Para su realizacion se ha empleado el equipo PGP-201
(potenciostato/galvanostato) controlado por el ordenador mediante un protocolo
RS-232 y un software comercial (figura 2.10). Mediante este ensayo se obtiene
la curva potencial frente a intensidad, la cual describe de forma cualitativa y
cuantitativa el comportamiento ante la corrosion del material ensayado en el

medio elegido.

Figura 2.10.- Instalacion completa de medidas electroquimicas.

La celda de medida, ademas del electrodo de trabajo, esta formada por
el electrodo auxiliar y el de referencia que es de Radiometer Copenhagen
modelo XR110 y XM110 respectivamente (figura 2.11). El electrodo de
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referencia es un electrodo de calomelano (SCE) caracterizado por un potencial
de -421 mV respecto del electrodo estandar de hidrégeno. Todos los
potenciales denominados como mV SCE estan referidos a este electrodo de
referencia. El electrodo auxiliar es un electrodo de platino en forma de hilo, que

expone un area a la disolucién de 31,42 mm?.

Figura 2.11.- Electrodo de auxiliar, electrodo de referencia y celda de trabajo montada.

Los ensayos se realizaron a temperatura ambiente debido a la
imposibilidad de regular la temperatura en la celda de discos. El electrolito
empleado para los ensayos es la solucidén salina fisiolégica conocida como

solucion de Hanks, cuya composicion aparece en la tabla 2.3.

Tabla 2.3.- Composicion quimica de la solucion de Hanks

COMPONENTE CANTIDAD
(moll/l)
NaCl 0,137
KCl 0,005
NaHCO; 0,004
CeH1206 0,006
NaH,PO, 8,33-10™
Na,HPO,.2H,0 3,37-10"*
MgS0O,.7H,0 2,43-10™
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2.1.4.8.2. Experimentos de corrosion

El procedimiento que se ha seguido en la realizacién de los ensayos

potenciodinamicos se ajusta lo maximo posible a la normativa vigente:

e ASTM F 746-87 “Pitting or Crevice Corrosion of metallic Surgical
Implant Materials”.

e ASTM G 5-94 “Making Potenciostatic and Potenciodynamic Anodic
Polarization Measurements”.

e ASTM G 1-90 “Preparing, Cleaning, and Evaluating Corrosion Test
Specimens”.

e ASTM G 15-99b “Corrosion and Corrosion Testing”.

e ASTM G 3-89 “Conventions applicable to Electrochemical
Measurements in Corrosion Testing”.

« ASTM G 102-89 “Calculation of Corrosion Rates and Related
Information from Electrochemical Measurements”.

e UNE 112004:94 “Corrosion de metales y aleaciones. Vocabulario”

La metodologia establecida para el proceso de medidas electroquimicas,
una vez conservadas las normas anteriormente senaladas, se puede resumir

en los siguientes pasos:

1) Preparar la celda electroquimica

1.1) Limpiar la celda, los electrodos de referencia y auxiliar con agua

destilada hasta tres veces.

1.2) Rellenar el electrodo de referencia de Calomelano con la solucién

saturada de KCI si fuese necesario.

1.3) Preparar el electrodo de trabajo (pieza de nitinol):

1.3.1) Limpieza en un bano de ultrasonidos con etanol durante 3

minutos.
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1.3.2) Comprobar la conduccion del sistema formado electrodo de

trabajo y placa soporte.

1.3.3) Cubrir la superficie del electrodo de trabajo mediante cinta

adhesiva perforada y cubrir el borde del orificio con Lacomite o Araldit.

2) Colocar los electrodos en el soporte, rellenar la celda de 40 mL de

solucién y estabilizarla durante 45 minutos.

3) Ensayo potenciodinamico.

Una vez se ha estabilizado todo, se realiza un barrido de potencial
desde -1000 mV hasta 2000 mV estableciendo la corriente de corte en 0.25 mA

y una velocidad de barrido 10 mV/min.

2.1.4.9. Caracterizacion mecanica

Mediante esta técnica de caracterizacion mecanica se comprobo si el

sustrato conservaba la propiedad de superelasticidad.

2.1.4.9.1. Instalacion de ensayos de flexién por 3 puntos

Los ensayos mecanicos de flexidon sobre el sustrato y el sustrato con
recubrimiento fueron realizados en un aparato Instron 5565 a una velocidad de
desplazamiento de la mordaza de 1 mm/min hasta alcanzar una deformacién

de 1 6 2 mm (ver figura 2.12).
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Figura 2.12.- Instalacion para las medidas de flexion por tres puntos.

Este ensayo evalua el comportamiento carga-deformacion y la

resistencia a la flexiéon del material.

Figura 2.13.- Esquema del ensayo de flexion por tres puntos [48].

Para una lamina, la tensién de traccion maxima alcanzada entre el punto

opuesto al de la aplicacién de la carga es [48]:

3FL

= (2.6)

o

donde, F es la carga aplicada, L la distancia entre los puntos de apoyo y
b y h las dimensiones de la seccion transversal.
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2.1.4.9.2. Experimentos de flexién por 3 puntos

La temperatura a la que el Nitinol se comporta de manera superelastica
es una funcion del % niquel en el material. Como hemos dicho anteriormente,
el material que se utiliza para este trabajo tiene el % de niquel necesario
(50,8 %) para que tenga dicha propiedad a temperatura ambiente. De manera
que, una vez realizados todos los pretratamientos y recubrimientos sobre el

sustrato hay que comprobar dos cosas:

e que el pretratamiento o recubrimiento no afecta a su
superelasticidad.

e la fortaleza del enlace entre el recubrimiento y el sustrato es lo
suficientemente fuerte como para soportar las pruebas de tensién

a las que se le somete.

Para determinar estos dos aspectos, todas las laminas con pre-
tratamiento fueron sometidas a ensayos de flexién por tres puntos. Dichos
ensayos consisten en colocar la muestra entre dos puntos de apoyo y
someterla a una fuerza central hasta una deformacion de 1 a 2 mm con una

velocidad de desplazamiento de 1 mm/min.

Desde el punto de vista mecanico, en los ensayos de flexion, deberia
existir un comportamiento diferente entre recubrimientos sin enlaces entre
cristales y recubrimientos en los que existieran enlaces entre cristales y capas
adyacentes o multicapas. Es razonable pensar que en un ensayo de flexion la

fuerza se transmite a los cristales adyacentes cuando existe enlace entre ellos.
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Para la realizacién de los ensayos se utilizé una maquina Instron 5565

controlada por el programa “Merlin”. La metodologia consiste en:

1) Se introducen las siguientes especificaciones:
a. Maximo de carga: 0,5 N.
Velocidad: 1 mm/min.
Si la extension alcanza 3,2 mm detener ensayo.

Deformacioén: (1 mm 6 2 mm, segun experimento).

®© o 0 T

Proceso de relajacion una vez alcanzada la deformacion

deseada.

2) Colocar la lamina, de medidas 15 x 3 x 1 mm®, en el bastidor cuya
separacion entre los puntos de apoyo es de 10 mm. Aquellas que
tenian el recubrimiento de material siliceo se colocaron de tal
manera que el recubrimiento quedaba apoyada en los puntos de
apoyo y la parte contraria a la fuerza aplicada como se indica en la
figura 2.13.

Lamina -——_____ N —
Recubrimiento/!;g’ ﬁ_.

material siliceo L/2 : L/2

Figura 2.13.- Representacion esquematica del ensayo de flexion por tres puntos con material

siliceo.

3) Calibrar el aparato, balancear la carga y poner a cero la distancia
entre el bastidor y la lamina.
4) Iniciar el ensayo

5) Una vez finalizado se guardan los datos.
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2.2. Estudio de liberacién de farmacos

En este apartado se pretende estudiar la liberacién de linezolid (apartado
2.2.1.1.4) desde dos tipos de dispositivos implantables distintos, uno de ellos
corresponde a un lecho de material silicio, que previamente ha sido cargado de
farmaco, empaquetado en el interior de un dispositivo hueco y de pared porosa.
El segundo tipo de dispositivo consiste en un tornillo hueco y pared no porosa
cuyo vastago ha sido perforado, para a continuacion, sintetizar una membrana
de material siliceo a través de la cual se liberara el farmaco encapsulado en el

interior del tornillo.

2.2.1. Liberacion desde lecho empaquetado

2.2.1.1 Materiales utilizados

2.2.1.1.1. SBF (Fluido Biolégico Simulado)

Preparado de la misma manera que el descrito en el apartado 2.1.4.6.1.

2.2.1.1.2. MCM-41

Para la sintesis de MCM-41 se han empleado el método descrito por

Kumar y cols. [49], los compuestos se reflejan en la tabla 2.4.

Tabla 2.4.- Gel de sintesis MCM-41 [49]

COMPONENTE CANTIDAD (moles)
NH,OH (Merck KGaA 25 %) 0,118
CTAB (Aldrich 95 %) 0,011
TEOS (Aldrich) 0,072
Agua Milli-Q 9,072

La disolucion obtenida se ajusté a pH = 11,5 y se dejoé bajo continua
agitacion magnética durante 2 horas. Seguidamente, se procedio a filtrar el
material obtenido usando papel de filtro 150/125, y se realiz6 el lavado con un

litro de agua caliente y dos lavados con etanol. Finalmente el material se seco
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en la estufa y se procedio6 a calcinar a 550 °C durante 12 horas a una rampa de
calentamiento de 0,5 °C/min para eliminar el agente estructurante (CTAB) y

liberar la estructura porosa

2.2.1.1.3. Microesferas mesoporosas MEM

Para la sintesis de MEM, que particulas de 400 nm, se han empleado

los compuestos que se reflejan en la tabla 2.5:

Tabla 2.5.- Gel de sintesis MEM [50]
COMPONENTE CANTIDAD (moles)

Etanol (Panreac) 0,521
NH3 (Panreac 25 %) 1,693
CTAB (Aldrich 95 %) 0,012

TEOS (Aldrich) 0,019
Agua Milli-Q 4,35

La mezcla se deja agitando durante 2 horas a temperatura ambiente.
Después se lava con agua Mili-Q (aproximadamente 1 L) y una vez mas con
etanol. Se calcina a 550 °C durante 6 horas con una rampa de 0,5 °C/min

siguiendo el procedimiento descrito por Lebedev y col. [50].

2.2.1.1.4. SBA-15

Para la sintesis de SBA-15 se han empleado los siguientes compuestos:

Tabla 2.6.- Gel de sintesis SBA-15 [51]

COMPONENTE CANTIDAD (moles)

Pluronic 123 (Aldrich) 3,45-10™
KCI (Riedel-deHaen) 0,03
TEOS (Aldrich) 0,02
HCI (Panreac 37 %) 0,010
Agua Milli-Q 2,78
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La mezcla se mantiene en agitacién a una temperatura de 38 °C durante
24 horas. A continuacion se introduce la mezcla en un autoclave a 100 °C
durante 24 horas, después se filtra y se lava la muestra primero con agua
Milli-Q caliente (aproximadamente 1L) y luego con etanol. Por ultimo se seca la
muestra en la estufa y se calcina a 525 °C durante 3 horas con una rampa de
calentamiento de 0,5 °C/min segun el procedimientos seguido por Yu y cols.
[51].

2.2.1.1.5. Linezolid

Se ha elegido el linezolid CAS No. [165800-03-3] para este estudio
porque es un antibiético de amplio espectro y poco estudiado por su relativa
reciente aparicion. Las oxazolidinonas, entre las que se encuentra el linezolid
representan una nueva clase de agentes bactericidas con gran actividad contra
organismos gram-positivos [52,53]. Su aplicacién se extiende a varios tipos de
infecciones nocosoidales (ver apartado 1.4.2.1.) y posee las siguientes

propiedades fisicas y quimicas:

* Formula empirica: C1gH20FN304
* Mmoi = 337.14 g/mol

*L =150 nm

*W=0,45 nm

* Simot (Connolly) = 3,13 nm?

* Vinol (Connolly) = 0,260 nm®

* AHit = 21,8 kcal/mol

* AHgp = -0,67 kcal/mol

La estructura molecular es la que se presenta a continuacion:

107



Capitulo 2. Sistema experimental y metodologia

Figura 2.14.- Estructura molecular del linezolid [54].

Por otra parte, la longitud de onda a la cual absorbe la radiacion UV es
A =251 nm ya que el farmaco posee bandas de absorcion muy intensas debido

a la transicion [1[I* de los dobles enlaces conjugados de los anillos aromaticos.

En este trabajo, se emplea una solucion hospitalaria con una
concentracion de 2 mg/mL y cuyos excipientes son: glucosa monohidrato,
E331 (citrato trisédico), E330 (acido citrico anhidro), E507 (HCI), E524 (NaOH)

y agua para preparaciones inyectables.

Con este antibidtico lo que se pretende es alcanzar durante su
aplicacién, en el menor tiempo posible y sin llegar a los niveles de toxicidad, la
Concentracion Minima Inhibitoria (MIC) (apartado 1.4.2), que en el caso
particular del linezolid es de 2 ug/mL [55-58], y la Concentracion Minima
Bactericida (MBC) (apartado 1.4.2), que es 16 pg/mL [55-58].
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2.2.1.1.6. Tornillos huecos de pared porosa

Los tornillos huecos de acero poroso 316L que se han utilizado en el
experimento de liberacion fueron suministrados por la firma Mott Corporation
(Farmington, USA), tienen una porosidad nominal de de 0,2 ym y una
porosidad volumétrica del 17 %. Tienen una longitud total L = 27 mm, de la cual
25,4 mm es porosa, un diametro exterior Jex = 6,35 mm, y un espesor de
1,6 mm. Uno de los extremos esta cerrado mediante una soldadura y el otro
queda abierto para poder cargar el material mesoporoso con el farmaco. La

figura 2.15 muestran fotos de uno de los tornillos utilizados:

Figura 2.15.- Tornillos porosos.

2.2.1.2. Experimentacion realizada

2.2.1.2.1. Ensayos mecanicos

Se han llevado a cabo una serie de ensayos mecanicos sobre el acero
inoxidable poroso 316L con el que se trabaja para corroborar que no pierde
propiedades mecanicas necesarias para utilizarlo en el objetivo que se plantea:

una opcion de protesis implantable y liberadora de farmacos.

Para estos ensayos, se compro acero poroso de las caracteristicas que
se han descrito anteriormente (apartado 2.2.1.1.5), con las longitudes

especificas necesarias para cada tipo de ensayo mecanico.
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Se han realizado ensayos de compresidn uniaxial sobre tubos de acero
inoxidable poroso 316L y acero inoxidable sélido 316L para poder comparar
propiedades. Para este tipo de ensayos se necesitaron tubos porosos de
9,5 mm de didmetro externo, 10 mm de longitud y un espesor de 1,6 mm.
Dichos ensayos se realizaron con una maquina Instrom 8032 que disponia de
una célula de carga de 100 KN. Las probetas se comprimieron entre dos discos
de acero de 20 mm de diametro a una velocidad de 1 mm/s hasta un valor de

deformacion unitaria menor de 0,5.

Se han realizado también ensayos de flexion por tres puntos a probetas
de acero inoxidable poroso de longitud 30 mm con una Instron 8032 con una
célula de carga de 100 KN y una velocidad de desplazamiento de 1 mm/min

hasta su fractura.

Finalmente también se realizaron ensayos de torsibn en una maquina

(Metaltest, Espafia) con una célula de torsién de 100 Nm

2.2.1.2.2. Carga del farmaco en el material poroso

El proceso de la carga del farmaco consiste en:

1) Introducir en un tubo de centrifuga 100 mg del material poroso

2) Anadir 10 mL de la disolucion hospitalaria de linezolid (Zyvox®) de

concentracion 2 mg/mL.
3) Esta mezcla se deja agitando en unos rodillos IKA KS 130 control

durante 12-16 horas, para favorecer el contacto y que el farmaco se

adsorba en los poros del material.
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2.2.1.2.3. Lavado del material poroso

Después de la carga del farmaco se procede a utilizar uno de los

siguientes procedimientos de lavado del polvo obtenido:

1)

2)

3)

4)

Método 1

Se filtra la mezcla de material poroso/farmaco a través de un filtro de
3-5 um.

El liquido anterior se vuelve a filtrar, esta vez utilizando un filtro de
0,2 ym.

El liquido obtenido (sobrenadante) se mide en el espectrofotdmetro
para poder calcular con la recta de calibrado la cantidad de farmaco
que no se ha adsorbido en el material mediante diferencia con el
introducido.

El polvo retenido en el filtro se deja secar a temperatura ambiente y

se recoge en un vial para su uso posterior en la carga de los tornillos.

En este caso la cantidad de farmaco adsorbido en el material poroso

es!

Farmaco adsorbido (masa) = farmaco inicial (masa) — farmaco en el

sobrenadante (masa)

1)
2)

3)

4)
5)

Método 2

Centrifugar la mezcla a 10000 rpm durante 10 minutos.

Se retira el sobrenadante con una jeringuilla, intentando no quitar
material.

Se afaden 5 mL de SBF y se vuelve a centrifugar a 10000 rpm
durante 5 minutos.

Se vuelve a retirar el sobrenadante con una jeringuilla.

Se filtra el primer sobrenadante con un filtro de 0,2 ym y se mide la

absorbancia en el espectrofotometro.
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6) Se filtra el segundo sobrenadante con un filtro de 0,2 ym y se mide la
absorbancia en el espectrofotometro.
7) El polvo retenido en el filtro se deja secar a temperatura ambiente y

se recoge en un vial para su uso posterior en la carga de los tornillos.

En este caso la cantidad de farmaco adsorbido es:

Farmaco adsorbido (masa) = farmaco inicial (masa) — (farmaco en el

1° sobrenadante + farmaco en el 2° sobrenadante) (masa)

Método 3

1) Centrifugar la mezcla a 10000 rpm durante 10 minutos.

2) Se retira el sobrenadante con una jeringuilla, intentando no quitar
material.

3) Se deposita el polvo humedo en un filtro de 3-5 ym.

4) Se van anadiendo gotas de SBF hasta llegar a 10 mL.

5) Se filtra el liquido con un filtro de 0,2 pm.

6) Se mide la absorbancia en el espectrofotometro.

7) El polvo retenido en el filiro se deja secar a temperatura ambiente y

se recoge en un vial para su uso posterior en la carga de los tornillos.

En este caso el farmaco adsorbido es:

Farmaco adsorbido (masa) = farmaco inicial (masa) — (farmaco en el

1° sobrenadante (masa)+ farmaco en el filtrado (masa).
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2.2.1.2.4. Ensayo de liberacion

Una vez que se ha secado el conjunto material poroso/farmaco se

llevaron a cabo diversos experimentos. La metodologia utilizada es la siguiente:

1)

2)

3)

4)

o)

6)

7)

8)

9)

Se introducen en el programa los parametros de medida y tiempos de
toma de muestra que se desean.

Se introducen en el tornillo 37 mg aproximadamente del material
poroso/farmaco y se sella el tornillo.

Se afnaden 50 mL de SBF en un vaso de precipitados y se calientan
a 37 °C.

Una vez alcanzada la temperatura se mide la absorbancia a tiempo 0
qgue nos servira como blanco del SBF.

Se introduce el tornillo en el vaso de precipitados.

Se comienza el experimento controlando la temperatura a 37 °C y en
constante agitacion para mantener el sistema a temperatura
homogénea y mejorar los gradientes de concentracion.

Se tapa el recipiente con "parafilm" (plastico de parafina) para no
perder volumen de SBF y que no haya variaciones de concentracion.
Se va midiendo la absorbancia de la disolucion a intervalos de tiempo
determinados durante varios dias.

Al finalizar el experimento se comprueba que no ha habido pérdida

de volumen.
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2.2.2. Liberacion a través de membrana

2.2.2.1 Materiales utilizados
2.2.2.1.1. Farmaco

Como farmaco de estudio se sigue utilizando el linezolid (ver apartado

2.2.1.1.4), lo que se cambia ahora es la manera de ser liberado.

2.2.2.1.2. Membrana de silicalita

La silicalita es una zeolita (aluminosilicato hidratado sintético) de la
familia MFI que se caracteriza por tener una estructura cristalina rigida con
unos poros de ~0,55 nm [59]. Dichos poros se utilizaron para controlar la
cinética de liberacién del farmaco contenido en el interior del tornillo. Esta
membrana se sintetizd6 utilizando TPAOH (1 M, Merck) como agente
estructurante empleando como fuente de silicio Ludox AS-40 (40 % wt.
suspension coloidal de particulas de silice en agua, Aldrich) a partir de un gel
de sintesis de composicion 1 TPAOH:19,5 Si0O,:438 H,0, siguiendo procesos
descritos en la bibliografia [59-61]. Se disuelve el Ludox AS-40 en agua Milli-Q
y se agita a temperatura ambiente durante 30 minutos y a continuacién se
anade el TPAOH. La sintesis se lleva a cabo en autoclave durante 48 h a
185 °C. Finalmente se calcina a 480 °C durante 8 h con una rampa de

calentamiento de 0,5 °C/min.

2.2.2.1.3. Tornillos huecos de acero inoxidable

A fin de establecer comparaciones con el dispositivo de tornillos huecos
de pared porosa descrito en la apartado 2.2.1.1.5, se procedid a realizar
pruebas de liberaciéon de farmaco en tornillos cilindricos huecos de acero
inoxidable. Los tornillos tenian una longitud de 28 mm, un diametro externo de
10 mm y 2,5 mm de espesor de pared, con un volumen interno de 0,5 mL, tal
como se muestra en la figura 2.16. En sus paredes se mecaniz6 un orificio de

1 mm de diametro sobre los que se sintetizaron las membranas de silicalita
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mencionadas en el apartado anterior segun el método descrito en la bibliografia
[569-61].

2.2.2.2. Sintesis de la membrana en el orificio

Previo a la sintesis de la membrana, el interior de los tornillos descritos
en el apartado anterior, se sell6 mediante un tapon largo de teflon que se
introducia en él y rellenaba todo su espacio interior, ademas se recubri6 todo el
vastago del tornillo mediante cinta de teflén a excepcién del agujero de 1 mm

de diametro donde se queria sintetizar la membrana.

Una vez preparado el tornillo y el gel de sintesis (apartado 2.2.2.1.2) , los
tornillos se colocaron en autoclaves y se afiadidé la solucién descrita hasta
cubrirlos por completo, para poder llevar a cabo la sintesis hidrotermal durante
48 horas a 185 °C en una estufa. Este procedimiento se llevé a cabo 4 veces,
invirtiendo en cada caso la orientacion de los tornillos a fin de garantizar la
homogeneidad de la sintesis en todo el orificio. Finalmente, una vez
sintetizadas las membranas, se procedio a calcinarlas a 480 °C durante 8 horas
con una rampa de calentamiento de 0,5 °C por minuto para eliminar el agente

estructurante y liberar asi su estructura porosa.

Figura 2.16.- Detalle de las membranas sintetizadas en tornillos huecos.
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2.2.2.3. Ensayos de liberacién

Los ensayos de liberacion llevados a cabo con los tornillos sobre
los cuales se ha sintetizado una membrana es practicamente igual que
para los tornillos porosos (ver apartado 2.2.1.2.4), lo que permite

establecer comparaciones entre ambos dispositivos.

En éste caso, es la disolucion hospitalaria de linezolid (2 mg/mL)
la que se afnade directamente al interior de los tornillos y se estudia la

velocidad de liberacion del farmaco a través del espesor de membrana.

2.2.3. Técnicas de caracterizacion

2.2.3.1. Espectrofotometria UV-Visible

La espectrofotometria UV-Visible es una técnica analitica que permite
determinar la concentracion de un compuesto en solucion. Se basa en que las
moléculas absorben las radiaciones electromagnéticas de forma lineal a la
concentracion del compuesto. Para hacer este tipo de medidas se emplea un
espectrofotometro, en el que se puede seleccionar la longitud de onda de la luz
que pasa por una solucién y medir la cantidad de luz adsorbida por la misma
[62].

El fundamento de la espectroscopia se debe a la capacidad de las
moléculas para absorber radiaciones, entre ellas las radiaciones dentro del
espectro UV-Visible. Cuando la luz es absorbida por una molécula, se origina
un salto desde un estado energético fundamental E4, a un estado mayor de
energia (estado excitado) E,. Y solo se absorbera la energia que permita el
salto al estado excitado. Cada molécula tiene una serie de estados excitados
que la distingue del resto de moléculas. Como consecuencia, la absorcién que
a distintas longitudes de onda que presenta una molécula (su espectro de

absorcion) constituye una sefia de identidad de la misma [62].

Cuando un rayo de luz de una determinada longitud de onda de

intensidad (Ip) incide perpendicularmente sobre wuna disolucion de un
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compuesto quimico que absorbe luz o cromoéforo, la intensidad de luz
absorbida es la diferencia entre la radiacion incidente y la transmitida a través
de la muestra. La cantidad de luz absorbida se expresa como transmitancia o
absorbancia [62,63].

Esta intensidad dependera de la distancia que atraviesa la luz a través
de la solucién del croméforo y de la concentracion de éste. La relacion entre la
absorbancia y la concentracion del cromoforo en la solucién viene expresada
por la Ley de Lambert-Beer [62,63]:

A=log1/10=s-C-l (2.7)

donde A es la absorbancia, Ip e I es la intensidad de la radiacion
incidente e I la transmitida por la muestra de longitud [ y C la concentracion del

cromoforo en la solucion, si la concentracion se expresa en molaridad (M) y la
longitud en centimetros, €, que es una constante especifica de cada cromdéforo,

denominada coeficiente de extincion molar, tiene las unidades de M'-cm™. Si

se desconoce el peso molecular del soluto, la concentracién puede expresarse
en otras unidades como g-L™", con lo que las unidades de € seriang'-L-cm™, y
en este caso, al coeficiente asi expresado se conoce como coeficiente de

extincion especifico €5 [62].
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2.2.3.2. Instalacion experimental

Para las medidas de absorbancia se ha utilizado un espectrofotometro
Agilent 8453. La fuente de radiacidon es una combinacion de una lampara de
deuterio para el rango de longitudes de onda del Ultravioleta (UV) (desde
190 nm hasta 800 nm), una lampara de tungsteno para el visible y onda corta
para el rango de longitudes de onda del infrarrojo (SWNIR) (desde 370 nm
hasta 1100 nm). Por lo tanto el rango total de longitudes de onda que se

pueden medir con el espectrofotdmetro es desde 190 nm hasta 1100 nm.

La radiacion ultravioleta (UV) y visible, como muestra la figura 2.17,
comprende sélo una pequena parte del espectro electromagnético, que incluye

otras formas de radiacion como radio, infrarrojo (IR), cosmica y rayos X [63].
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Figura 2.17.- El espectro electromagnético [63].

El espectrofotdmetro tiene un compartimento para la muestra, donde se
producira la interaccidn entre el haz y la muestra, abierto al exterior para un
acceso mas facil y comodo al mismo. El espectrofotometro esta dotado con una
palanca que ajusta el compartimento para la celda de la muestra [64]. Esta
instalacion (figura 2.18) esta montada en los laboratorios del grupo NFP del

Instituto Universitario de Investigacion en Nanociencia de Aragon (INA).
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Figura 2.18.- Espectrofotometro Agilent 8453.

Para el estudio de liberacion de farmacos se afiade a la instalacién un
vaso de precipitados de 50 mL de donde se tomara la muestra durante el
tiempo que dura el experimento. Durante las medidas del experimento se
mantiene constante la temperatura del SBF a 37 °C con un controlador de
temperatura que consta de un termopar IKA ETS-D5 y una placa calefactora
IKA RCT Basic. El experimento se mantiene en constante agitaciéon para
mantener la temperatura homogénea y mejorar los gradientes de

concentracion.

El ensayo de liberacion de farmaco es un test que se realiza en continuo
y que en ningun momento se ha de tocar ni la muestra ni la cubeta de medida.
El espectrofotémetro esta equipado con una bomba peristéltica que mediante
un capilar es capaz de llevar la muestra desde el vaso de precipitados hasta la
cubeta de medida y posteriormente, mediante otro capilar, devolver la muestra
hasta el vaso de precipitados. El capilar que toma la muestra del vaso de
precipitados esta provisto de un filtro que impide que pueda arrastrar cualquier

tipo de particula al interior de la cubeta.
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3. ASPECTOS DE LA BIOCOMPATIBILIDAD DEL
SUSTRATO

Ademas de la fortaleza del enlace entre el material siliceo y el sustrato
de Nitinol, la biocompatibilidad es un requisito imprescindible en este trabajo.
La definicion oficial de biocompatibilidad, consensuada en la Conferencia de
Chester de la European Society for Biomaterials de 1987, expone que la
biocompatibilidad es la capacidad de un material de ser utilizado en una

aplicacién especifica, con una respuesta adecuada del tejido receptor [1, 2].

Para ver si un material es biocompatible se recurre a la ISO 10993-1, en
la que se detallan una serie de ensayos que debe pasar el material para ser
considerado biocompatible, se centran en ver, los dafos irreversibles en los
tejidos y el cuerpo en general, producidos por una muestra de material
ensayado. Haciendo referencia a la posible genotoxicidad, carcinogenicidad,
toxicidad sobre el feto en gestacion, citotoxicidad, alergias, sensibilizacion al
mismo y efectos de los residuos procedentes de la esterilizacion. Pero no
evalua la respuesta del material, con la forma del implante en la zona de

implantacion, para la funcion que ha de desempenar [2].

De forma practica un cirujano considera que un material es
biocompatible si, después de aproximadamente un mes de implantacion, queda
envuelto en una capa de tejido fino, blando (fibroso o cartilaginoso) avascular y
si esta reaccidn es poco agresiva. De acuerdo con esta propiedad, se intentara

buscar una aplicacion terapéutica adecuada para el material. [2,3]

El término "rendimiento bioldgico" que sustituye a la idea clasica de
biocompatibilidad se define como la interaccion entre los materiales y los

sistemas vivos. Los dos aspectos de este rendimiento son [4]:

e La respuesta del huésped: es toda aquella respuesta local y
sistémica de los sistemas vivos hacia el material que no sea la

pretendida terapéuticamente.
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e La respuesta del material: la respuesta del material hacia el

sistema vivo.

Para evaluar este rendimiento bioldgico, se han desarrollado una serie
de ensayos que se denominan "ensayos In Vitro", "ensayos In Vivo" y

finalmente "ensayos clinicos" [4].

Los ensayos In Vitro se pueden dividir en dos clases generales, los

métodos de cultivo de tejido y los métodos de contacto con sangre.

Los métodos de cultivo de tejido se utilizan para estudiar aspectos de la

respuesta del huésped tales como [4]:

e Supervivencia celular: toxicidad e integridad de la membrana.
e Reproduccién celular: inhibicion del crecimiento.
e Actividad metabdlica: energética, la sintesis y el catabolismo.

e Actividad efectiva: inhibicion del movimiento, quimiotaxis y

fagocitosis; alteracion de la forma y tamano de la célula.

e Dafo celular: aberracion cromosomica, mutaciones y formacion

de tumores.

Los métodos de contacto con sangre son normalmente utilizados para
dispositivos cardiovasculares y determinan tiempos de coagulacion, velocidad
de desintegracion de globulos rojos (hemodlisis) tanto en sistemas dinamicos

como estaticos, durante o después del contacto con los distintos materiales [4].

Los ensayos In Vivo se llevan a cabo en distintos animales, una vez
obtenidos los resultados In Vitro y antes de llevar a cabo los ensayos en
humanos. Se dividen en dos grupos, no funcionales y funcionales. En los no
funcionales el implante tiene una forma arbitraria o en una forma similar a la
requerida para los ensayos mecanicos posteriores y se implantan en el sitio del

tejido elegido. Con la excepcion de los materiales utilizados para el sistema
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cardiovascular, para los ensayos no funcionales, se elige, generalmente, el
tejido blando, porque conlleva una cirugia relativamente mas facil. Para las
aplicaciones de reemplazamiento de articulaciones y fijaciones de fracturas se
suele elegir el hueso cortical. Estos ensayos determinan la alergenicidad,
inflamacion crénica o formacion de tumores. En los funcionales, ademas de ser
implantados, se coloca el material, al menos en cierto grado, en el modo
funcional que se experimentaria en el cuerpo humano. Se necesita para
estudiar crecimiento dentro de materiales porosos para fijacion, formacion de
neointima en procesos vasculares y la produccién de particulas de desgaste en
dispositivos de carga y descarga, asi como la posible respuesta del tejido a
ellas [4].

Finalmente, los ensayos clinicos, se realizan en humanos. Los ensayos
clinicos de materiales para implante tienen que estar basados en diferentes

disefios experimentales. Se debe comparar entre [4]:

e condiciones de pacientes antes y después de realizar el implante.
Esto es util para detectar cambios que pueden tener lugar en un
individuo con la enfermedad subyacente (para el que el implante
esta indicado) que puede estar asociado a una respuesta al

material del implante.

e pacientes con implantes similares pero hechos de diferentes
materiales. Es util para investigar diferencias entre los materiales

y en la respuesta del paciente.

e pacientes con el implante y pacientes sanos de las mismas
caracteristicas (edad, sexo y entorno laboral y social). Util para
detectar efectos cronicos sutiles como resultado a la exposicién al

material.

Un estudio completo de la biocompatibilidad de un material segun la
Norma ISO 10993 requeriria de ensayos biologicos y de ensayos de
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caracterizacion que se compatibilizarian, tales como los que se presentan en la

tabla 3.1 [5].

Tabla 3.1.- Ensayos seguin Norma 1SO10993 necesarios para los materiales

biocompatibles [5]

Ensayos bioldgicos

Ensayos de caracterizacion

Citotoxicidad (ISO 10993-5)

Caracterizacion quimica, fisico-mecanica y
topolégica (ISO 10993-18, 19)

Sensibilizacion (ISO 10993-10)

Identificacion y cuantificacion de los productos
de degradacion de productos sanitarios
poliméricos, ceramicos y metalicos

(1SO 10993 -9, 13, 14, 15)

Irritacion en piel, ojos, mucosas (ISO 10993-10)

Determinacion de residuos de oxido de etileno
(ISO 10993-7)

Reactividad intracutanea (ISO 10993-10)

Toxicidad sistémica aguda, subaguda, subcrénica,
crénica (ISO 10993-11)

Genotoxicidad (in vitro e in vivo)

(ISO 10993-3)

Efectos de la implantacion en distintos tejidos
(locales y sistémicos) (ISO 10993-6)

Hemocompatibilidad (ISO 10993-4)

En el presente trabajo solo se centrara en los ensayos de

caracterizacion que corresponderian con ensayos dentro de la norma ISO

(10993-18,19):

e Quimica: estudiando la composicion de la superficie del Nitinol y el

espesor de la capa de TiO..

e Fisico-mecanica: estudiando la respuesta a los ensayos de corrosion y

de flexion una vez pre-tratado el material o recubierto con los distintos

materiales mesoporosos y zeoliticos.
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e Topologica: estudiando la rugosidad final del material pre-tratado y
recubierto. Dicha rugosidad es importante para la aplicacién final de

material.

e Se cuantificara los productos de degradacion en la corrosidn: estudiando

en especial la lixiviacién del niquel.

3.1. Estudio del sustrato

En este capitulo se pretende estudiar tanto el material sobre el que no se
ha realizado ningun tratamiento, que recibe el nombre de “material recibido”,
como todos aquellos en los que se han realizado algun tipo de pretratamiento.
Se pretende determinar cual de todos ellos consigue alcanzar un mayor
espesor de capa de TiO,, aspecto que se relaciona con propiedades de
biocompatibilidad como la resistencia a la corrosion en un medio determinado y
la tendencia de la aleacién a lixiviar iones potencialmente téxicos [6]. Esta capa
de TiO, actua como una capa pasiva que incrementa la estabilidad de la
superficie protegiendo el nucleo del material frente a la corrosién y crea una
barrera fisica y quimica frente a la oxidacién y lixiviacion del niquel [6-9].
Ademas la capa pasiva se considera electroquimicamente estable, se
considera inactiva para las células y tiene muy poca influencia en la
proliferacion celular [9]. Por otra parte, es necesario evaluar también si el
caracter superelastico del Nitinol se ve influenciado por los tratamientos

recibidos.

A continuacion se estudiara el método de recubrimiento mas adecuado
para obtener una capa homogénea de material tanto mesoporoso como
zeolitico que pueda actuar como depodsito para el almacenamiento de

farmacos.
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3.1.1. Difraccién de rayos X (XRD)

Un estudio previo de difraccion de rayos X (XRD) muestra que la
estructura del nucleo del material recibido de Nitinol corresponde
principalmente a una fase cubica (austenitica) con pequefia contribucién de

fase martensitica (apartado 1.2.1) con una orientacion preferencial (1 1 0).

No se detectaron otros picos de difraccion correspondientes a planos
cristalinos de los compuestos NisTi, NisTiz, TizNi, TisNi2O, TiO2, y NiCy del
nucleo (ver figura 3.1).

Nitinol comercial
e Nitinol fase cubica (austentitica)
oc e Nitinol monoclinica (martensitica)

Nitinol romboédrica Ni4Ti3
L

NiTi fase cubica (austentitica)
3 ° Fases nodetectadas :
Ni, Ti
3
N|4T|3
T|2N|
T|4N|ZO
T|O2
NiC,

Intensidad (a.u)

M

L
—
15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 70 75 80 85

20

Figura 3.1.- XRD del material recibido. Se compara con otras fases cristalinas.

3.1.2. Espectroscopia fotoelectrénica de rayos X (XPS)
3.1.2.1. Material recibido (MR)

Segun el fabricante el material recibido (MR) esta libre de oOxidos,
aunque los andlisis de espectroscopia fotoelectronica de rayos X (XPS)
revelaron la presencia de TiO; en la superficie externa. El espectro de XPS de
la superficie del MR y el perfil de composicion en profundidad obtenido se

muestran en las figuras 3.2 y 3.3 respectivamente.
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Superficie

Ni 2p

Con etching

NiLMM

Intensidad ( a.u. )
Ti2p

=
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Figura 3.2.- Espectro de XPS de la superficie de material recibido.

Concentracion atémica ( % )

Tiempo de decapado (s)

Figura 3.3.- Perfil en profundidad de un lamina de material recibido.

Los analisis de XPS y espectroscopia dispersiva de rayos-X (EDX)
muestran que la superficie del material recibido es rica en Ti aunque el Ni
también esta presente. Después del bano de ultrasonidos indicado en el
capitulo anterior (apartado 2.1.2) se continua detectando Ni, Ti, Cu, O, C, N,

Zn, Ca como se indica en la tabla 3.2.
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Para determinar si todos esos elementos son impurezas superficiales, se
realizé un decapado mediante un bombardeo con iones Ar en el mismo equipo.
Después de realizar el decapado hasta alcanzar una profundidad de 20,8 nm,
el Ca dejo de detectarse, lo que implica que el Ca sdlo esta presente en la

superficie y que puede provenir del agua de lavado.

Sin embargo el Cu, N y Zn todavia se detectan, lo que significan que
dichos elementos son estructurales. Incluso aunque la concentracion del C
atomico disminuye con el decapado de un 45% at. a un 17% at. esta

persistencia indica que el C también es un componente estructural.

La composicion quimica de la superficie de los sustratos de Nitinol sin
tratamiento previo observada por XPS muestra una dispersion considerable en
términos de relacién Ni/Ti variando entre 0,07 a 0,25. Esta heterogeneidad
persiste incluso después de haber realizado algunos de los tratamientos sobre
el sustrato (oxidacién quimica, tratamiento hidrotermal, etc.), como se indica en
la tabla 3.6.

Para estimar el espesor de la capa de TiO» en la superficie de Nitinol, se
utiliza el procedimiento seguido por otros autores [10] y se estima que
desaparece cuando el contenido de O atdmico decae hasta la mitad de su valor
en superficie. Como una estimacion alternativa, también se ha usado la
profundidad a la cual la rampa del perfil de Ni/Ti cambia abruptamente. Ambas
estimaciones se presentan en la tabla 3.2, donde el espesor ha sido calculado
usando un valor aproximado de velocidad de decapado de 3,75 nm-min™

mediante el bombardeo con iones Ar.

Del contenido en O de los resultados de XPS se ha determinado un
espesor de la capa de TiO, de al menos 8 + 5 nm, aunque después del
decapado detecta también Ti**, ademas de Ti** y Ti** que también aparecen.
Desde el punto de vista de la relacion Ni/Ti se obtiene un resultado parecido de

6 + 3 nm, como se indica en la tabla 3.2.
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Tabla 3.2.- Resultados XPS para el material sin tratamiento

Resultados de XPS
Material Relacién Espesor de capa de TiO,
Elementos atomica Estados de (nm)
detectados superficial oxidacion
(NifTi)s Contenido Relacion
en O Ni/Ti
Ni, Ti, Cu, O, C, _ TiOy, NiyO3,
MR N.Zn, Ca 0,07 ~ 0,25 NiO 8+5 6+3
MR Ni, Ti, Cu, O, C, 191 TiZ*, Ti*,
decapado N, Zn ’ Ti** NiO3 . -

En el material recibido el pico del Ti 2ps; solo tiene un componente a
459,2 eV que corresponde al Ti** y que se le asigna al TiO; [7,11]. Por otro lado
Ni 2p presenta su principal componente a 856,2 eV que corresponde al enlace
Ni-O (Ni**) [12] y una contribucién pequefia (0,1% de area) a 853,6 eV que
puede ser asociado al NiO o al Ni en estado intermetalico NiTi [13], aunque la
ausencia de pico a 454,5 eV en el espectro del Ti 2p que corresponderia al

compuesto NiTi, indica que en la superficie del metal esta presente el NiO.

Después del decapado aparece el pico Ti 2ps» que puede ser atribuido a
tres estados de oxidacion distintos, uno de ellos a 456,2 eV (Ti*), otro a
457 4 eV (Ti*") y el Gltimo a 459,2 eV (Ti**") [14], también hay un aumento de la
concentracion del Ni atomico (ver tabla 3.2) cuyo pico Ni 2ps;, sélo tiene una

componente a 856,2 eV correspondiente al Ni>O3 [7,15].

Segun se puede observar en la figura 3.4, el Ti y el Ni estan distribuidos

homogéneamente desde un punto de vista macroscépico.
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Ti corrz, {50660

200 microns

Figura 3.4.- Mapa elemental obtenido mediante XPS mostrando la distribucién atémica del

titanio (rojo) y del niquel (verde).

3.1.2.2. Pre-tratamiento por HNOg3 (oxidacién quimica)

Los resultados de XPS de las laminas tratadas por oxidacién quimica
(OQ) muestran una relacién Ni/Ti de 0,38 lo que puede indicar dos opciones, la
primera seria un ligero incremento en la concentracion de Ni en la superficie o
la segunda, una disminucion de la concentracion del Ti tras ser sometidas las
muestras a este pre-tratamiento. La sefial a 458,6 eV se le asigna al Ti**, pero
el pico pequefio a 454,1 eV puede corresponder al Ti metalico [16,17] o al
estado de NiTi intermetalico [13]. El Ni en la superficie es principalmente Ni
metalico que se asocia al pico a 852,6 eV pero también hay un pico a 853,6 eV
que se le puede asignar tanto al NiO [14] o al Ni en el NiTi [13,17]. La presencia
de los picos a 454,1 y 853,6 eV indicaria que en este caso el estado

intermetalico esta presente en la superficie (tabla 3.3).

Segun los resultados de XPS la capa de TiO, tiene un espesor de al
menos 16 £ 2 nm segun el punto de vista del contenido en O. Desde el punto
de vista de la relacion Ni/Ti se obtiene un resultado parecido de 18 + 4 nm
(tabla 3.3). Este aumento en la capa de TiO, concuerda con los resultados
obtenidos por Chen y cols. [18] que encontraron que tras un tratamiento con

una disolucion del 32,5 % de HNO3; a 60 °C la superficie estaba formada
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principalmente por TiO, y TiO y que se observan estructuras concavas fruto del

ataque quimico.

Tras el pre-tratamiento de oxidacidn quimica al que fueron sometidas
parte de las laminas de Nitinol (apartado 2.1.2.2.), se retiraron las disoluciones
obtenidas y fueron sometidas a un analisis quimico por espectroscopia de
emision atémica en plasma (ICP). Los resultados muestran un mayor ataque
sobre el Ni 2,30 mg/L frente a una concentracion de Ti de 0,88 mg/L. La
superficie de ataque fue de 9:10° m? y el volumen de disolucion acida de
40 mL. A la vista de estos resultados, de las dos opciones sefaladas en este
apartado, es el aumento de la concentracion de Ni la que cobra mas sentido.
Segun los resultados, se produce la migracion del Ni desde el interior de la
estructura a la superficie y posterior lixiviacion al medio. Estos resultados
concuerdan con los que presenta O'Brien y cols. [7] quien habla de trazas de
Ni después de un ataque acido sobre alambres de Nitinol. Después de la
pasivacion O'Brien y cols. observan que se reduce la lixiviacion de Ni debido a
la capa externa de TiO, que se ha formado y que podria dar beneficios en

términos de biocompatibilidad.

3.1.2.3. Pre-tratamiento por calcinacién

Tras el pre-tratamiento de calcinacién al que fueron sometidas las
laminas de Nitinol (véase apartado 2.1.2.3), los resultados de XPS revelan que
ademas de Ni, Ti y O hay una cantidad significativa de C y pequefas
cantidades de N, Zn y Ca (menos del 1% atomico). El pico de Ti 2ps» a
458,6 eV indicaria que el Ti esta presente en la forma de TiO,, mientras que el
Ni 2p3;, a 856,2 eV estaria asignado al Ni,O3; tal como se ha comentado. El
espectro de XPS también indica un dramatico incremento en la concentracién
atémica del Ni en la superficie externa, alcanzando una relacion de Ni/Ti de
1,66 (tabla 3.3). Este aumento del Ni en la superficie concuerda con el trabajo
de O'Brien y cols. [7] en el que la capa superficial estd compuesta

principalmente por TiOz y Ni»Os.
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Tabla 3.3.- Resultados XPS para los pre-tratamientos de OQ, Calcinacién (C) y TH

Resultados de XPS
Condiciones Re!ac_ién Espes?r Gl
: Elementos atomica Estados de de TiO; (nm)
experimentales e L —
detectados | superficial | oxidacidn | Contenido | Relacion
(Ni/Ti)s en O Ni/Ti
HNO3 (20 %w) Ni, Ti,O,C,N, TiO,, Ni,O5
oQ 0,09~0,36 0 162 1814
20 min 80 °C Ca,Si NiTi/NiO, Ni
600 °C Ni, Ti, Cu, O, TiO,
C 166 | | | e
8h C,N, Zn, Ca, K Ni, O3
100 °C Ni, Ti, O, C, N, Ni®, NiTi/NiO,
TH 0,08~0,18 i . 20+ 10 14+8
30 min Zn, Ca, Cu TIOz, N|203

En el caso de los sustratos a los que se les realizé el pretratamiento de
calcinacion no se midié el espesor de la capa de TiO, porque aunque ésta
fuera igual a la obtenida por Vojtech y cols. alrededor de 140 nm para alambres
de Nitinol (50,9 at.% Ni y As de 24 °C) tras un tratamiento térmico en aire a
530 °C durante 10 minutos [19], o0 en torno a 850 nm en discos de @= 15 mmy
espesor = 2 mm tras un tratamiento en aire a 600 °C durante 1 h [20], nuestro
material, tras 8 horas de tratamiento, perdia las propiedades superelasticas
como se vera mas adelante, (apartado 3.1.5.2.), propiedad del material que
bajo ninguna circunstancia se queria perder. Esta propiedad hace que sea un
biomaterial ideal en cirugia ortopédica, ortodoncia y fundamentalmente en

aplicaciones cardiovasculares [21-23].

3.1.2.4. Pre-tratamiento hidrotermal

Una vez realizado el tratamiento hidrotermal (véase apartado 2.1.2.4.)
las laminas fueron estudiadas mediante XPS y los resultados fueron los

siguientes:

La sefal principal del espectro de Ti 2p es la del pico del TiO;
(458,6 eV) y una sefal de pico menor a 454,3 eV. El Ni 2p muestra un pico a
856,2 eV asociado al Ni;Os3 y uno muy pequefio a 852,6 eV. El NiTi

intermetalico también podria estar presente. La relacion Ni/Ti no cambia
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practicamente comparada con el caso del material recibido, comprendida entre
0,08 y 0,24 [24,25].

Segun los resultados de XPS se puede determinar que de acuerdo al
contenido en oxigeno, la capa de TiO, tiene un espesor de al menos
20 £ 10 nm. Desde el punto de vista de la relacidon Ni/Ti se obtiene un resultado

parecido de 14 + 8 nm como se muestra en la tabla 3.3.

El espesor de la capa ha aumentado y esta formado fundamentalmente
por TiO,, aunque también se encuentran 6xidos de niquel en la superficie mas
externa. Es posible que éste método al igual que el pre-tratamiento con
disolucién de H,O, a 100 °C [23] provoque un crecimiento de la capa de TiO;
hacia el interior del material, lixiviando Ni hacia el exterior mientras que el O
difunde hacia el interior lo que provoca una capa de TiO, mas estable. Este
movimiento esta generado por el gran volumen de celda unidad que ocupa el
TiO, (0,062 nm® para el rutilo) frente al sustrato austenitico NiTi (0,027 nm?),
que hace que estructura del TiO, se acomode con la migracién del O hacia el
sustrato de NiTi mientras que los atomos de Ni difunden a la superficie [26]. De
esta manera, la parte inmediatamente por debajo de la capa mas externa seria
de TiO, practicamente libre de Ni, mientras que en la mas externa existirian
oxidos de niquel. Esta presencia de 6xidos de niquel podrian aportar al material
una resistencia a la corrosiéon a pH= 7,4. Se observa que para Ni puro a
pH= 7,5 se forma espontaneamente una capa pasiva formada por 6xidos de Ni

(Ni** y Ni**) que protege el material [20].

3.1.2.5. Pre-tratamiento de pulido mecanico (PM)

3.1.2.5.1. PM acabado con polvo de alimina (PA)

En las laminas cuyo pulido se llevé a cabo con dispersion de polvo de
alumina, los resultados de XPS muestran atomos de Al y Na en la superficie,
seguramente procedentes de la dispersion que se utilizé durante el pulido, (ver
apartado 2.1.2.5). Los resultados de XPS también indican que después del
pulido, la concentracién de Ni en la superficie se incrementa hasta una relacion
de Ni/Ti de 0,25 ~ 0,45. Aparecen los picos del Ni metalico a 852,6 eV y TiO; a
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459,0 eV. También aparecen picos del Ni 2p a 853,6 y parael Ti 2p a 454,1 eV

que podrian asociarse al estado intermetalico del NiTi, (ver tabla 3.4).

3.1.2.5.2. PM acabado con polvo de diamante (PD)

Las laminas cuyo pulido se llevdo a cabo con dispersion de polvo de
diamante muestran una relacion de Ni/Ti en la superficie siempre en el rango
de 0,2 ~ 0,3. La figura 3.5 muestra un espectro general tipico de XPS después
del pulido a diamante. Ti, O, Niy C son los elementos dominantes presentes en
la superficie, (ver tabla 3.4).

Ni 2p -
superficie
Con etching
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©
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Energia de enlace (eV)

Figura 3.5.- Espectro de XPS de la superficie del Nitinol pulido a diamante.

En la superficie de un sustrato inmediatamente después del pulido con
polvo de diamante o polvo de alumina (para evitar la formacién espontanea de
la capa de TiO;), el analisis de la regiéon del espectro del Ti 2p indica
principalmente la presencia de TiO; con una senal 2ps;, a 459,0 eV aunque
también se detectaron varios suboxidos de titanio. Un pequefio pico a 454,1 eV

se atribuye a la presencia de NiTi intermetalico.
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La region del espectro del Ni 2ps, tiene un pico principal a 852,6 eV
asignado al niquel metalico y un pico mas pequefio a 853,6 eV que puede ser

relacionado con la presencia del compuesto de NiTi intermetalico [13].

Para aumentar la sensibilidad de la técnica y poder analizar
exclusivamente los primeros nandmetros de la superficie, se realizaron
ensayos de XPS variando el angulo de incidencia. A medida que el angulo con
respecto a la perpendicular aumenta, la profundidad alcanzada es menor y los
resultados obtenidos por XPS son de una zona mas superficial. En la figura 3.6
se muestra la tendencia del pico del Ni 2p conforme se varia el angulo de
emision. Se puede observar que los picos correspondientes al Ni decrecen
conforme se aumenta el angulo de medida y que a 60° es ya indetectable (la
relacion atomica Ni/Ti decrece desde 0,29 para 6 = 0° a 0 para 6 = 60°). Esto
significa que la cantidad de Ni en la capa mas externa esta por debajo de los
valores detectables por XPS (< 1 at. %) [27].

Ni 2p

T T T T T T T
880 870 860 850
Energia de enlace (eV)

Figura 3.6.- XPS resuelto en angulo para los sustratos pulidos a diamante.
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Tabla 3.4.- Resultados XPS para el pre-tratamiento de pulido

Resultados de XPS

. . Relacion Espesor de capa
Condiciones Estados _
experimentales Elementos atémica de de TiO; (nm)
detectados . . S - —
superficial | oxidacion | Conteni Relacion
(Ni/Ti)s doen O Ni/Ti
. Lijas de 600-1200
Pulido ) Ni, Ti, O, C, NI NiTi
- CSiy pafio de N
Alumina N, Zn, Ca, 0,25~0,45 1,6 £0,2 45+0,8
polvo de alumina TiO,
(PA) Cu, A|, Na
de 0,2 ym
Lijas de 600-1200
Pulido CSi Yy paﬁo de Nlo,NlTl
Diamante | polvo de diamante | Ti, O, Ni, C 0,2~0,3 16+02 | 4508
TiO
(PD) de3;1y0,5um. 2
(1)

Los resultados obtenidos en el pulido alumina muestra que existe un

enriquecimiento de la superficie de Ni obteniéndose una relacion de (Ni/Ti)s de

0,25 ~ 0,45. Este enriquecimiento de la superficie también es el observado por

[28,29]. Segun Gu y cols. [29] el pulido elimina la capa de éxido y deja al

descubierto el NiTi intermetalico. Sin embargo, mediante el pulido diamante

parece que ese niquel superficial desaparece y se obtiene una superficie muy

homogénea con una relacion (Ni/Ti)s de 0,2 ~ 0,3. Este comportamiento podria

deberse a que con el pulido diamante, el cual consigue reducir la rugosidad del

sustrato alumina en un 50 %, esa capa superficial enriquecida en Ni se habria

podido eliminar. Ponsonnet y cols. [30] atribuyen la elevada relaciéon (Ni/Ti)s =

0,25 a la difusion del Ni hacia la superficie durante el pulido.

El perfil de composicidon en profundidad obtenido por XPS para las

laminas pulidas a diamante y usando alumina se muestran en la figuras 3.7. y

3.8, respectivamente. La concentracion atomica de oxigeno y carbén en la

superficie de una muestra recién pulida decrece rapidamente después de

algunos segundos de decapado. Por otro lado, la concentracion de Ti y Ni se

incrementa y alcanza un valor estacionario aproximadamente de 30 y 58 %

atémico,

respectivamente.

Que estos valores no concuerden con la
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composicion tedrica (50/50) se puede explicar por la velocidad preferencial de

decapado del Ti respecto del Ni tras el bombardeo i6nico [31,32].

Ambas laminas pulidas muestran una tendencia similar en la variacion
del oxigeno, lo que indica que la capa de pasivacion es de un espesor de
1,6 ~ 1,7 nm diferente de las estimaciones a partir de la relacion Ni/Ti que es
de alrededor de 4 nm (tabla 3.4). Estos valores de espesor son los resultados
mas bajos obtenidos, incluso por debajo de los obtenidos para la capa de TiO;
en el material recibido que alcanzaban los 6 ~ 8 nm (ver tabla 3.2), lo que
indica que, efectivamente, el tratamiento de pulido elimina una gran parte de la

capa de pasivacion del material recibido.
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Figura 3.7.- Perfil en profundidad de un lamina Figura 3.8.- Perfil en profundidad de una lamina
pulida acabada con polvo de diamante. pulida acabada con polvo de alimina.

Es interesante indicar, que el espesor de la capa de oxido que se recoge
en la literatura varia en un amplio rango, entre los 52 nm [33] y los 5 nm [34]. A
menudo, esto se puede explicar por los diferentes tiempos de exposicién de las
muestras a condiciones ambientales transcurridos hasta el momento de las
mediciones. En algunos ensayos, aunque la relacion (Ni/Ti)s se mantenia
constante sobre 0,2 en todas las muestras, los perfiles en profundidad
mostraban un incremento de la capa de TiO, hasta 8 nm tras un mes de
exposicion a condiciones ambientales. Dicha capa seria comparable con la del
material recibido (6 ~ 8 nm).
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3.1.2.6. Pre-tratamiento de pulido mecanico seguido de oxidacion quimica
(PDOQ)

Cuando se realizan dos tratamientos seguidos como el PD en un primer
paso y a continuacion la oxidacion quimica (OQ), (ver apartado 2.1.2.7) se
observa que la relacion Ni/Ti en la superficie aumenta hasta 0,69. El Ti
presente en la superficie es esencialmente el Ti**, correspondiente al TiO,, que
tiene una energia de enlace a 459,0 eV y 464 eV para los niveles 2ps Y 2p12,
respectivamente. Aunque insignificantes, también se detectaron cantidades de
NiTi intermetalico y NiO con un pico a 454,1 eV. El Ni 2ps, presenta un pico a
852,6 eV relativo al Ni metalico (tabla 3.5).

El perfil en profundidad presenta importantes diferencias con las laminas
simplemente pulidas, como puede verse en la figura 3.9. En este caso, el
carbdn en la superficie se elimind rapidamente después del decapado, pero la
concentracion de oxigeno decrece mucho mas lentamente, indicando la
presencia de una capa de TiO, mucho mas gruesa, alrededor de 16 nm
parecida a la que se ha estimado a partir de la relacién Ni/Ti que es de 19 nm.
Estos resultados concuerdan con Tepe y cols. [35] que encontraron que
sumergir un stent previamente pulido en HNO3; aumentaba el espesor de la

capa de TiO,.

Los resultados también indican una capa superficial practicamente libre
de Ni, lo que corrobora el hecho de que la oxidacion quimica realiza un ataque
preferencial sobre el Ni, provocando su difusidon hacia el exterior y lixiviando en
la disolucion. Por lo tanto se ha conseguido aumentar la capa de TiO, de un
espesor de 1,6 nm a 16 nm, aunque la relacion (Ni/Ti)s sigue siendo 0,2. Que la
relacion (Ni/Ti)s se mantenga constante mientras que la capa de TiO, aumente
también se observa en otros estudios [20] y es debido a que existe poca

variacion en la capa mas externa en la que siempre se detecta NiO.
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Concentracion atémica ( % )
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Figura 3.9.- Perfil en profundidad de una lamina PD + tratamiento de oxidacién quimica .

3.1.2.7. Pre-tratamiento de pulido mecénico seguido de tratamiento
hidrotermal (PDTH)

En el pre-tratamiento de PDTH el espesor de la capa de TiO, es de
10 ~ 16 nm (figura 3.10). El TiO, sigue estando presente en la superficie
mayoritariamente aunque también se detectan NiTi/NiO. El niquel se detecta

como oOxido y en estado metalico (tabla 3.5).
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Figura 3.10.- Perfil en profundidad de una lamina PD + tratamiento hidrotermal.
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Tabla 3.5.- Resultados XPS para la combinacién de pre-tratamientos

Resultados de XPS
Relacién Espesor de capa
Condiciones e .
. tales Elementos atémica Estados de de TiO; (nm)
experimen detectados . . oxidacién - —
superficial Contenido | Relacién
(Ni/Ti)s enO Ni/Ti
- TiO2,Ni”,
ppoQ | PD +0Q Ti,Ni, O, C 0,20 NITUNIO 16 + 1 19+4
TiO,,Ni°,
OQPD | OQ + PD Ti, Ni, O, C 0,68~0,70 5 5
NiTi/NiO
TiO,, Niy O3,
PDTH | PD+TH Ti,Ni, O, C 0,32 0 10+ 1 16+£1,5
NiTi/NiO,Ni
TiO,, NixO3,
THPD | TH+PD Ti, Ni, O, C 0,30~0,39 0 10 10
NiTi/NiO,Ni

Como puede verse en la tabla 3.5, se produce un aumento de la relacién
(Ni/Ti)s respecto del sustrato pulido a diamante, debido a que posiblemente se
produce una difusién de Ni hacia la superficie del material favorecida por la
temperatura. El O difundira hacia el interior del material formandose una capa
de TiO2 de 10 nm, de espesor mayor que la del sustrato pulido de partida. [23].
Este aumento de la relacion (Ni/Ti)s podria deberse a que el tratamiento
hidrotermal no es tan selectivo hacia el Ni como en el caso de la oxidacion

quimica.

3.1.2.8. Pre-tratamiento hidrotermal seguido de pulido mecénico (THPD)

Con este pre-tratamiento se obtiene un espesor de TiO, de 10 nm y en
la superficie se encuentra ademas Ni° y Ni,Os, como se indica en la tabla 3.5.
Por lo tanto, la capa de Oxido disminuye de 16 nm correspondiente al
tratamiento hidrotermal a los 10 nm cuando se somete después al pulido a
diamante. Por otra parte, los 6xidos caracteristicos del tratamiento hidrotermal
se siguen detectando. La relacién Ni/Ti en la superficie se ha mantenido en el

rango caracteristico del tratamiento hidrotermal aunque ha aumentado
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ligeramente debido al pulido diamante posterior al tratamiento como se ha visto

en casos anteriores.

3.1.2.9. Pre-tratamiento de oxidacion quimica seguido de pulido mecanico
(OQPD)

En las laminas que son sometidas a un pre-tratamiento de OQPD, se
observa que cuando se realizan estos dos tratamientos, la relacion Ni/Ti en la
superficie aumenta hasta 0,68 ~ 0,70. El Ti presente en la superficie es
esencialmente el Ti**, correspondiente al TiO,, que tiene una energia de enlace
a 459,0 eV y 464 eV para los niveles 2ps; y 2p12, respectivamente. Aunque
insignificantes, también se detectaron cantidades de NiTi intermetalico y NiO
con un pico a 454,1 eV. El Ni 2p3» presenta un pico a 852.6 eV relativo al Ni

metalico. Los resultados se muestran en la tabla 3.5.

El espesor de la capa de TiO, logicamente disminuye debido al PD que
se realiza tras el tratamiento de oxidacién, mientras que los 6xidos que se
detectan son los mismos que los detectados en las superficies tratadas por el
meétodo de oxidacidn quimica. Lo que llama la atencion es el aumento en este
caso de la relacién (Ni/Ti)s que ha aumentado hasta 0,69 aproximadamente, lo
que podria indicar que debajo de la superficie libre de Ni, caracteristica de este
tratamiento existe una capa rica en Ni que quedaria expuesta tras el pulido.
Este resultado estaria de acuerdo a la estructura en capas que menciona
O’Brien y cols. [7] para tratamientos de oxidacién quimica similares a los
utilizados. O'Brien y cols., parten de un alambre pulido con un espesor de capa
de 6xido de 10 a 20 nm que ha sido sometido a un tratamiento térmico de
500 °C donde se alcanza de un espesor de 80 a 180 nm. Este sustrato lo
someten a la oxidacion quimica y aunque obtienen espesores de capa de 6xido
superficial entre 70 y 170 nm, seguramente el comportamiento superelastico
del material habra sido eliminado por el tratamiento a altas temperaturas como

se demuestra en el presente trabajo, aunque dichos autores no lo mencionan.
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3.1.2.10. Material recibido sumergido 15y 70 dias en SBF

Las laminas de Nitinol sumergidas en SBF durante 15y 70 dias también
fueron sometidas a ensayos de XPS en los que se detectaron en la superficie
carbodn, oxigeno, calcio, nitrogeno, fosforo, titanio y niquel como se muestra en
las figuras 3.11y 3.12.
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Figura 3.11.- Perfil de XPS de una lamina pulida a diamante sumergida en SBF durante 15

dias. En la parte superior derecha el perfil de los elementos de P y Ca para la misma lamina.
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Figura 3.12.- Perfil de XPS de una lamina pulida a diamantes sumergida en SBF durante 70
dias. En la parte superior derecha el perfil de los elementos de N, P y Ca para la misma lamina
[36].
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La presencia atdbmica de N, P y Ca es muy baja y unicamente en la
superficie mas exterior, porque su concentracion decrece a valores
indetectables después de 50 s de decapado (3,13 nm). El Ti en superficie
aparece como Ti** y el Ni aparece después de 5 s de decapado. Por otra parte,
el perfil en profundidad indica un incremento en la capa de TiO, conforme
aumenta el tiempo sumergido en SBF, pasando de los 8 nm para el material
recibido a 19 nm transcurridos 15 dias y a 35 nm a los 70 dias. Esto esta en
desacuerdo con los resultados obtenidos por Filip y cols. [37] que dicen que la
capa de 6xido es estable y no sufre modificaciones en un implante tras 372

dias en el cuerpo humano.

Este aumento progresivo de la capa de TiO, seria normal puesto que el
material formaria espontaneamente una capa de pasivacion en contacto con el
SBF [28]. También, el Nitinol sumergido en disoluciones de Hanks provocan un
cambio en el perfil en profundidad del Ti debido a la formacién de 6xido [38]. El
incremento de la capa de TiO, puede ser consecuencia de la reaccion
superficial del Ti con el HCI presente en la disolucion que se usa para ajustar el
pHa 7.4 [39]:

Ti + HCI — [TiCls] — 9 TiCly +4e” — TiOp + 4CI" + 4H"

3.1.2.11. Resumen

Todos los resultados de XPS de los tratamientos efectuados, excepto el
de pulido, han aumentado la capa de Oxido presente en la superficie del
material (tabla 3.6).

El pre-tratamiento hidrotermal ha sido el que mayor capa de 6xido ha
obtenido, seguramente debido a que la temperatura ha favorecido la difusién
hacia el exterior del Ni y al ser un tratamiento menos agresivo, ha favorecido
también la formacién de 6xidos de Ni en la superficie, al contrario que el pre-
tratamiento de oxidacion quimica que disolvia el Ni preferencialmente, lo que

ha podido contribuir a obtener un espesor de capa ligeramente menor.
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Sin embargo, en el caso de los tratamientos sobre el sustrato pulido, el
tratamiento de oxidacion quimica ha alcanzado una capa de 16 nm frente a la
del tratamiento hidrotermal de 20 nm (tabla 3.6). Esto podria deberse a que al
encontrase el sustrato pulido y la superficie mas homogénea, seria mas dificil
poder oxidarla. En este caso el tratamiento de oxidacion quimica que es mas
agresivo, conseguiria un mejor resultado. De todas maneras, estos resultados
estan muy lejos de los obtenidos con otros tratamientos mas intensos. Por
ejemplo, un tratamiento térmico a 500 °C sobre alambres pulidos de Nitinol y
una posterior oxidacion quimica similar a la realizada en el presente trabajo
(apartado 2.1.2.2), conduce a espesores de capa de 70 a 140 nm [7]. Muestras
de Nitinol tratadas en un proceso de oxidacion catalitico de UV/H,O, alcanzan
unos espesores de capa de oOxido de 350 nm [40] y muestras oxidadas
hirviéndolas en una disolucién de H,O, durante 2 h obtendrian una capa de
500 nm [26]. A pesar del aumento enorme del espesor de la capa de TiO;
obtenido utilizando altas temperaturas [7], no se comenta nada en dicha
referencia de lo que ocurre con la microestructura total del material y por
consiguiente de las propiedades mecanicas, tales como la superelasticidad. Sin
embargo, los resultados obtenidos en el presente trabajo, expuestos en el
apartado 3.1.5.2, indican que todos aquellos tratamientos que implicaban
temperaturas superiores a 350 °C o tiempos prolongados de exposicion a altas
temperaturas, conllevaban una pérdida de las propiedades de superelasticidad.
Por otro lado, si bien es verdad que los tratamientos de oxidacion catalitica [40]
y el de hervido en H;O, utilizan temperaturas de 60 °C y 100 °C
respectivamente, el tiempo de exposicién de 24 h para el primero de ellos y 2 h
para el segundo podria ser suficientemente alto como para tener un efecto de
recocido y eliminar tensiones de modo que podria afectar a la propiedad de
superelasticidad. Ademas la aplicacion para la que se pretende utilizar dicho
material es la de memoria de forma y no indican nada de cémo afecta el
tratamiento a la superelasticidad que es la propiedad que nos interesa
mantener. Sin embargo, los tratamientos que se han llevado a cabo en el
presente trabajo obtienen una capa de TiO, de menor espesor pero mediante
ensayos de flexion se ha demostrado que no se ha perdido la propiedad de la
superelasticidad del material. Otros estudios trabajan con muestras de Nitinol

anodizadas galvanostaticamente en acido acético [41] y también procesadas
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mediante fusion de la superficie con laser [33] mostrando un incremento de
capa de Oxido aproximadamente de unos 20 nm, similares a los valores

obtenidos en este trabajo.

De todos los tratamientos sélo el tratamiento de calcinacion provoca un
aumento de la concentracion de Ni mayor que la de Ti, dejando la relacién
superficial de (Ni/Ti)s en 1,66 y esto se debe a que los tratamientos a altas

temperaturas favorecen la difusién del Ni hacia la superficie [20,23,26,28].

En todos aquellos tratamientos en los que rugosidad del sustrato era
menor de 35 nm, se detectd la presencia de niquel metalico dentro de la capa
de Oxido, lo cual es sorprendente. Este resultado, reproducible en los
experimentos, podria estar asociado a que la rugosidad del material hace que
el analisis XPS pueda recoger sefiales de Ni° del interior del material. Este
comportamiento concuerda con el trabajo de Filip y cols. [37] que indica que los
procesos de pasivacion van acompanados de un crecimiento de la capa de
TiO, donde el Ni° puede ser detectado en cantidades muy pequefas. Aunque
también podria deberse a que el proceso de formacion de la capa de TiO; sirve
como fuerza impulsora para la migracion del Ni hacia el interior del sustrato
donde existe mayor concentracion de TiO4 (x<4), esta migracidén se produciria
con valencia cero (Ni°) [42]. Algunos estudios [43], insisten en la importancia de
Ni en superficie, indicando que su existencia al oxidarse en la superficie a Ni**,
y posterior la liberacion de iones Ni** a un medio corrosivo implica una fuerte
carga negativa asociada a la interfase (3 electrones por cada atomo de Ni
lixiviado) y por lo tanto un caracter donador de electrones de la superficie del
Nitinol, asociando a esta interfase de caracter negativa. Dado el caracter
negativo de las plaquetas, este comportamiento de la superficie redundaria en

una reduccion de la capacidad de formacion de trombos en la superficie.
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Tabla 3.6.- Resumen de los resultados de XPS para los distintos tratamientos de la superficie
del Nitinol

Resultados de XPS

Condiciones Relacién Espesor de capa
experimentales | Elementos atémica Estados de de TiO; (nm)
detectados Ni/Ti oxidacion Contenido | Relacion
en O Ni/Ti
Ni, Ti, Cu,
MR O, C, 0,07~0,25 | TiO,, Ni»O3,NiO 8+5 6+3
N, Zn, Ca
Ni, Tl, CU, 2+ 3+ 4+
MR decapado o, 1,21 Ti ;\E’ O’T' : - ;
C, N, Zn 23
Ni, Ti, O, C . S
oQ N, Ca. Si 0,09~0,36 | TiO,, NiO,NiTi 16 + 2 18 +4
Ni, Ti, Cu,
. .. o, C ) .
Calcinacion N, Zn. Ca, 1,66 TiO2, Ni>O3 - -
K
Ni, Ti, Cu,
o, . . —
TH C.N, Zn, 0,08~0,18 | TiO,, NioO3,NiTi 20+ 10 1448
Ca
Ni, Ti, O, C,
PA Si, N, Zn, |0,25~0,45 TiO,, Ni°,NiTi 1,602 | 45+0,8
Ca, Al, Na
— TiOo,
A 10, @), Ni°,NiTi/NiO,
PD Si, N, Zn, 0,20~0,3 , . 1,702 | 3,7+1,4
Ca. Na Subobxidos de
’ TiO,
PDOQ - 0,20 TiO,,Ni® NiTi/NiO 16 + 1 19+4
TiO,, NisOs3,
PDTH - 0,32 NiTi/NiO.N{. 10 +1 16+1,5
- TiO,, NixOs3,
THPD Ti, Ni, O, C | 0,30~0,39 NITI/NIO. N, 10 10
o TiOo,Ni°,
OQPD Ti, Ni, O, C | 0,68~0,70 NiTI/NIO 5 5
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3.1.3. Rugosidad de la superficie

Una de las caracteristicas fisicas importantes de la superficie del Nitinol
es su rugosidad. Dicha rugosidad podria afectar tanto a los distintos
recubrimientos que se pretenden realizar como a su resistencia a la corrosion
como en el caso del acero inoxidable 316 LVM [44] en el que la menor

rugosidad por debajo de 14 nm favorecia la resistencia a la corrosion.

Para el estudio de rugosidad del material se utiliza un microscopio
confocal (ver apartado 2.1.4.5) y por los datos que se obtienen se parte de un
material muy rugoso (Ra) de 775 nm £ 110 nm como se puede verse en la
figura 3.13-a pese a ser un material laminado previamente. Ademas en el MR
se detecta algunas grietas en la superficie del material. Las medidas de

rugosidad se realizaron evitando las grietas y orificios.

En la tabla 3.7. se refleja la rugosidad media Ra de los diferentes
tratamientos. Se observa una diferencia clara entre las muestras pulidas y las
que no experimentan estos tratamientos mecanicos. También se observa que
una vez pulida la muestra, la rugosidad de ésta apenas se ve afectada por los
tratamientos posteriores. El valor minimo Ra = 14 £ 4 nm se consigue para la
muestra pulida con polvo de diamante seguida de un tratamiento posterior

hidrotermal, figura 3.13-b.

Las imagenes de SEM muestran que el material recibido tiene algunas
grietas y agujeros distribuidos de manera aleatoria por la superficie, que tras la
oxidacion quimica con HNO3; su numero aumenta en la superficie del Nitinol
(figura 3.13-c), debido al decapado quimico producido sobre la superficie.
También se observa que los materiales pulidos muestran un numero reducido
de defectos, figura 3.13-b,e,f debido seguramente a que la suspension de
diamante con que se finaliza el proceso de pulido provoca alguna incrustacién

de dicho material en la superficie del Nitinol.
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Fig. 3.13.- Fotografia SEM del Nitinol después de varios tratamientos
a)MR b)PD ¢c)OQ d)TH e)PDOQ f)PDTH

El tratamiento hidrotermal sobre la superficie de Nitinol después del
pulido con dispersion de diamante (PDTH) también disminuye ligeramente la
rugosidad del sustrato de partida (figura 3.13-f), mientras que no se aprecia
disminucion de la rugosidad después del ataque quimico (PDOQ) (fig. 3.13-e).
Esto puede ser debido a que el tratamiento hidrotermal aunque sea menos
agresivo, afecta tanto al Ti como al Ni, mientras que el de la oxidaciéon quimica
disolvia preferencialmente el Ni y tal como se indicé en el apartado 3.1.2.5, el

tratamiento de pulido diamante lograba obtener una superficie libre de Ni.
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Por otro lado, el ensayo de corrosién tiene poco o muy poco efecto en la
rugosidad de la superficie. En general, todas las superficies tienden a disminuir
su rugosidad tras el ensayo de corrosion aunque éste efecto es mas marcado

en las superficies con una rugosidad mayor de 35 nm.

Tabla 3.7.- Resultados de las medidas de rugosidad para las distintas superficies del Nitinol

estudiadas
Sustrato Rugosidad (‘:::1:;3 superficie

Recibido 665-886

Oxidacién quimica en el sustrato recibido 608-701

Oxidacion hidrotermal en el sustrato recibido 526-680
Pulido terminado con suspension de alimina 20-35
Pulido terminado con suspension de diamante (PD) 10-18
PDOQ 10-18
PDTH 7-14
OQPD 10-18
THPD 10-18

3.1.4. Angulo de contacto

En la tabla 3.8 se muestran los resultados para las medidas de angulo
de contacto. Aunque algunos de los valores estan muy proximos se puede
considerar que son estadisticamente significativos (p < 0,001). La superficie
mas hidrofilica es la del material recibido que tiene un valor de 68 + 4°. Los
demas tratamientos provocan un aumento del angulo de contacto como en el
caso del pulido con alumina o con diamante que provocan un aumento hasta
80 + 2° u 85 £ 3° respectivamente (tabla 3.8). Posiblemente debido a dos
circunstancias, la primera es el cambio producido en la capa de Oxidos
superficiales (ver tabla 3.6) y la segunda es que tras los pulidos y el lavado
posterior de las piezas se detecta por EDX que en la superficie permanecen
pequefas incrustaciones tanto de polvo de alumina como de diamante
procedentes del pulido que también podrian cambiar las propiedades

superficiales, volviendo a la superficie mas hidrofébica.
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El angulo de contacto depende de varios factores como pueden ser la
composicion de la aleacion, la fase de la capa de 6xido, y la rugosidad de la
superficie. Ponsonnet y cols. [45] depositaron gotas de agua sobre la superficie
del Nitinol y encontraron que la gota modificaba su forma debido a la rugosidad
de ésta. Concluyeron que la rugosidad influia en gran manera la mojabilidad de
la superficie y por lo tanto, la medida de angulos de contacto en superficies
rugosas podrian dar valores no del todo correctos. Sus resultados muestran,
que conforme disminuye la rugosidad disminuye el angulo de contacto, al
contrario que los obtenidos en este trabajo. No obstante, los resultados no
pueden compararse ya que, como se ha dicho antes, existen varios factores
que pueden influir en el resultado, por un lado la composicion de la aleacion de
Nitinol es distinta en ambos casos, Ponsonnet y cols. utilizan la composicion
(55.4 at.% Ni y 44.6 at.% Ti) mientras que en el presente proyecto es de
(50,8 at.% Ni y 49,2 at.% Ti), la rugosidad final alcanzada también es distinta,
mientras que Ponsonnet y cols. alcanzan una rugosidad minima de 57 nm, la
rugosidad minima alcanzada en este trabajo es de 7~10 nm y por ultimo,
mientras que Ponsonnet y cols. finalizan su pulido con lijas de SiC2400, el
acabado en este trabajo se realiza con pafios de alumina y pafios de polvo de
diamante que podrian influir en el angulo de contacto. En general, se espera
que las superficies hidrofobicas tengan un mejor comportamiento de resistencia
frente a la corrosion, porque, en disoluciones acuosas, una superficie
hidrofébica se mojaria menos. Asi ocurre en nuestro caso, que a excepciéon de
la muestra oxidada quimicamente se comprueba que conforme aumenta el
angulo de contacto, aumenta el potencial de corrosion de las muestras

ensayadas, ver figura 3.27 en el apartado 3.1.6.10.
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Tabla 3.8.- Resultados de las medidas de angulo de contacto para las distintas superficies del
Nitinol estudiadas.

Tratamiento superficial Angulo de contacto (°)
Recibido 68 + 4
Pulido diamante 85+3
Pulido alumina 80 %2
Oxidacién quimica sobre sustrato recibido 94 +3
Oxidacion hidrotermal sobre sustrato recibido 811
PDOQ 95+ 2
PDTH 83 t4

Los resultados obtenidos en los materiales pulidos tanto alumina como
diamante son semejantes a los obtenidos en [46] aunque en esta publicacidn
las medidas se realizaron sobre sustratos en los que antes del pulido el
material se sometid a una oxidacién quimica con una disolucién de HF+HNO;
para evitar deformaciones durante el cortado. Los resultados de pulido a
diamante y de oxidacion quimica posterior sobre el sustrato también
concuerdan con los obtenidos en [47] sobre una aleacion de Nitinol (CW25-
BB-34 x 125) con un 55,83 % Ni, tras un tratamiento en una disolucion del 30 %
HNO3; a 40 °C durante 24 h. Este aumento en el angulo de contacto fue
interpretado como el resultado de la desorcidn de moléculas de agua atrapadas

dentro de los defectos de la capa de oxido [43].

3.1.5. Experimentos de flexién

Una vez realizado todos los tratamientos y recubrimientos anteriores se
ha de comprobar que ninguno de ellos ha provocado un cambio en la
estructura del material que implique la pérdida de una de la propiedades mas
importantes como es la superelasticidad cuando esta sometido a tensiones
mecanicas durante su aplicacion como proétesis o dispositivo de liberacion de
farmacos. Las laminas se sometieron a ensayos de flexion por 3 puntos
(apartado 2.1.4.9) y sometidos a ensayos con deformaciones maximas de 1 6
2 mm. Hay que indicar que la deformacién producida a 2 mm es mucho mas

elevada que la que un stent de Nitinol soportaria cuando opera en el interior del
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cuerpo humano. En nuestros experimentos, para una separacion de 10 mm
entre los dos puntos de apoyo de la lamina de Nitinol y alcanzando una
deformacion de 2 mm, el porcentaje de maxima deformacion obtenida fue
12 %. Por término medio, las deformaciones maximas que se producen en un
stent coronario y de colon varian entre un 2~3 % y un 7~8 %, respectivamente
[48]. Por encima de un 8 % hace al material altamente deseable para protesis
de ligamentos [49] y para cirugia craneo-maxilofacial aunque en estos casos

por encima del 8 % se pierda parte del caracter superelastico [50].

Los resultados obtenidos de cada uno de los distintos tratamientos se

indican en los siguientes apartados.

3.1.5.1. Material recibido (MR)

Como era de esperar, el material recibido se comporta como
superelastico. La lamina de material recibido fue sometida primero a una
deformacion de 1 mm y a continuacién a otra de 2 mm. Como puede
observarse en la figura 3.14 en ambos casos recupera su forma original sin

sufrir deformacion alguna.

350
300

250 1

200+ /

150 T

Carga (N)
\
\

100

504

- T T T
0,0 0,5 1,0 1,5 2,0

Deformacién ( mm)

Figura 3.14.- Ensayo de flexién por tres puntos sobre el material recibido 1 y 2 mm de
deformacion.
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3.1.5.2. Material calcinado

Para el material calcinado a 600 °C, se observa que el material pierde
rapidamente sus propiedades mecanicas (superelasticidad), los resultados
muestran que el material se deforma bajo cargas muy bajas y en la descarga
no recupera su forma original como se puede ver en la figura 3.15. Con el fin de
intentar evitar esta deformacion plastica se realizaron tratamientos térmicos a
temperaturas mas bajas, 450 °C y 380 °C ambas durante 8 h. Como se observa
en la figura 3.15, en ambos casos la curva de descarga termina con una
deformacion plastica del 6 %, muy apartada de la correspondiente a un
comportamiento superelastico que es practicamente cero tal como presenta el
material recibido. También se puede apreciar el marcado efecto de la
temperatura ya que cuanto mayor es ésta, la carga necesaria para producir una

deformacion plastica en el material es menor.

200
150
z .
< 380°C 8h
% 100
w o
3] 450°C 8 h
50 600°C 8 h
0,00 0,25 0,50 0,75 1,00

Deformacién ( mm)

Figura 3.15.- Ensayo de flexién por tres puntos sobre el material calcinado a distintas
temperaturas comparado con el material recibido.

3.1.5.3. Pre-tratamiento de oxidacién hidrotermal

Como se puede observar en la figura 3.16. la temperatura de 100 °C y el
tiempo sometido de 30 minutos que se utilizan para el pre-tratamiento de

oxidacion hidrotermal no perjudican las propiedades mecanicas del material y
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las curvas, tanto en el material recibido como el que sufre oxidacion
hidrotermal, se ajustan a las de un material superelastico recuperando su forma

original sin sufrir ninguna deformacion.
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Figura 3.16.- Ensayo de flexién por tres puntos sobre el material tratado térmicamente 1y
2 mm de deformacién comparada con el material recibido.

3.1.5.4. Pre-tratamiento de pulido diamante

El material pulido a diamante se comporta de forma muy similar al
material recibido y tampoco pierde sus propiedades mecanicas tras el pulido y
se sigue comportando como un material superelastico, figura 3.17. Por lo tanto,
el material pulido se puede utilizar como material de partida para

recubrimientos posteriores.
200+
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100 +
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Figura 3.17.- Ensayo de flexion por tres puntos sobre el material pulido a diamante comparado
con el material recibido.
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3.1.6. Ensayos de corrosién

Como material de aplicacion biomédica que es el NiTi, su resistencia a la
corrosiéon es muy importante. Muchos trabajos que analizan este aspecto se
basan en los ensayos de polarizacion y en las curvas de polarizacion
resultantes [51-53]. Mediante este ensayo se obtienen entre otros datos, el
potencial de corrosidon y la densidad de corrosion que se usan como
indicadores de la resistencia a la corrosion; cuanto mayor sea el potencial de
corrosion y mas bajo el valor de la intensidad de corrosion mejor sera la

resistencia frente a la corrosion del material en el medio ensayado [54,55].

La resistencia a la corrosion del Nitinol radica en la presencia de una
capa de 6xido en su superficie. Muchos estudios han demostrado que esa capa
pasiva es principalmente oxido de titanio (TiO), similar a la que se forma en las
aleaciones de titanio [56]. En el apartado 3.1.2, se ha observado la formacién
de dicha capa principalmente formada por TiO, y TiO. Dicha capa se ha
formado tanto de manera espontanea, sumergiendo el material en SBF (a los
70 dias la capa de TiO, formada era de 35 nm de espesor), o tras los distintos
tratamientos de pasivacion efectuados al material. En estos casos mediante
oxidacion quimica se alcanzaba una capa de 16 nm y tras el tratamiento
hidrotermal una de 20 nm (en la que también se detectaba Ni,O3) .En general

la capa de TiO; sirve para dos propositos [56,57]:

e Incrementa la estabilidad de la superficie del material y protege el

nucleo del material de la corrosion.

e Protege frente a la oxidacién del niquel ya que mientras la capa
de TiO, crece, el Ni® difunde hacia el interior del sustrato donde

hay gran concentracion de TiOx(x<4) [42].

Como se ha ido viendo en los anteriores apartados, los distintos pre-
tratamientos y recubrimientos han ido cambiando la superficie del material, por
lo tanto se espera que su respuesta a los ensayos de corrosion sea distinta. A

continuacion se mostraran los ensayos realizados para cada una de las
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superficies estudiadas utilizando disolucion de Hanks a temperatura ambiente y

pH = 7,4 como medio corrosivo.

3.1.6.1. Material recibido

La figura 3.18 muestra las curvas de polarizacion para el material
recibido, donde se observa que el potencial de corrosion E..r se situa en los
- 281 = 21 mV y mediante el método de Tafel [58,59] se puede obtener que la
densidad de corrosién icor €s de (4,29 + 0,38):10° A/cm?. Para potenciales
mayores de -281 mV la densidad de intensidad va aumentando lentamente
hasta que se llega a los 1064 £ 18 mV y la fina capa de 6xido que se haya
podido formar se rompe dando lugar a un aumento de la intensidad muy
elevado. Este punto se conoce como potencial de transpasivacion. El tramo
comprendido entre los -100 y los 1064 mV es donde el material forma la capa
de oxido protectora y la intensidad de pasivacion i,, se mantiene constante (ver
apartado 2.1.4.8). Sin embargo, en este caso, se puede apreciar que el
material no ha formado una capa pasiva lo suficientemente homogénea y
resistente como para mantener constante la intensidad durante ese rango de
potenciales, aunque por otro lado, la intensidad aumenta muy despacio y
presenta valores bajos [54]. Este comportamiento podria deberse a una falta de
engrosamiento de la capa de 6xido o a la oxidacién del TiO o Ti,O3 para dar

TiO, tal como se sefala en [60,61].
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En la figura 3.18 también se puede observar que para un potencial de
133 mV se produce un pico de intensidad [58]. Este pico de intensidad puede
deberse a una disolucidn localizada de Ti asociada a la rotura de la capa
pasiva formada por TiO,, lo que produce un incremento en la intensidad de
corriente. La reparacion de la capa y repasivacion del Nitinol haria que la

intensidad recuperara su valor previo [62].
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Figura 3.18.- Curvas de polarizacién del material recibido.

3.1.6.2. Pre-tratamiento por oxidacion quimica

La figura 3.19 muestra las curvas de polarizacion para el material
recibido sometido a un pre-tratamiento de oxidacion quimica. En ella se
observa que el potencial de corrosidn Ecor se sitla en los - 240 £+ 38 mV y la
densidad de corriente icor en (4,03 + 0,41)-10° A/cm? Para potenciales
mayores de -240 mV la densidad de intensidad va aumentando, parece que a
potenciales cercanos a -12,7 mV el material tiende a pasivarse con una
ip = 1,58:10®° A/cm?. Esa capa sufre rapidamente un pico de intensidad a
133 mV [58,62] a continuacion, el material se repasiva y la intensidad aumenta
hasta que la capa pasiva débil inicial que desaparece es sustituida por otra mas
fuerte para potenciales entre 707 mV y el potencial de transpasivacion a

1159 £ 16 mV [60], En este rango de potenciales el material se comporta como
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material pasivo y lleva asociada una intensidad de pasivacion i, = 5,79-10”

Alcm?. Los pequefios saltos en las graficas se deben a ruido eléctrico [63].

En este caso, segun los ensayos de XPS se ha obtenido una capa
pasiva de un espesor de 16 + 2 nm, pero este aumento de espesor no va
relacionado con un aumento de la resistencia a la corrosion. Debido
posiblemente a que dicha capa de 6xido no es homogénea lo que estaria de
acuerdo con lo que indican algunos autores [64] que es preferible una capa de
TiO, fina y homogénea a una capa mayor que no sea homogénea. Lo que si
implica es que a potenciales altos este NiTi se comporta de manera clara como

un metal pasivado.
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Figura 3.19.- Curvas de polarizacién del material pre-tratado por oxidacion quimica

comparada con el material recibido.
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3.1.6.3. Pre-tratamiento por oxidacion hidrotermal

La figura 3.20 muestra las curvas de polarizacion para el material
recibido sometido a un pre-tratamiento de oxidacion hidrotermal, donde se
observan valores del potencial de corrosion E¢r = - 164,6 £ 10,7 mV y de
densidad de corriente icor de (1,06 + 0,50) -10° A/cm? Para potenciales
superiores a -164,6 mV el material se pasiva rapidamente y la intensidad de
pasivacion ip = 1,7-10® A/lcm? se mantiene inalterable en un rango de potencial
comprendido entre 20 y 800 mV aproximadamente, sin que se observe ningun
pico de intensidad. Todo ello indica que la capa de TiO, observada por XPS de
espesor de 20 + 10 nm es homogénea, consiguiendo que el material pase
rapidamente a estado pasivo y mejorando las propiedades de corrosion del
Nitinol recibido.
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Figura 3.20.- Curvas de polarizacién del material pre-tratado por oxidacion hidrotermal

comparadas con las de oxidacién quimica y material recibido.

3.1.6.4. Pre-tratamiento por pulido mecanico finalizado con dispersién de
polvo de alumina

La figura 3.21 muestra las curvas de polarizacion para el material
recibido sometido a un pre-tratamiento de pulido mecanico finalizado con
dispersion de polvo de alumina, que proporciona Ecor = -152 £ 2,3 mV e

icor = (2,76 £ 0,37) -10° A/cm?. Para potenciales mayores de -152 mV la
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densidad de corriente va aumentando y parece que a potenciales cercanos a
- 23 mV el material tiende a pasivarse con una intensidad i, = 1,77-10‘7 A/cmz,
aunque esa capa es débil y sufre rapidamente un pico de intensidad a 133 mV
[58], que corresponde a la ruptura de la capa. Después la capa rapidamente se
repasiva, y a potenciales mayores de 133 mV se vuelve a formar una capa
pasiva mas resistente y homogénea que mantiene Ila intensidad
aproximadamente constante en un valor de i, = 5,8-10” A/lcm?. Ocurre como en
el caso de la oxidacidon quimica que una capa de Oxido débil, es rapidamente
sustituida por otra mas fuerte y homogénea [60]. En este caso, aunque el
espesor deducido por XPS era de 1,6 £ 0,2 nm, menor que el del material
recibido (8 £ 5 nm), la capa de TiO, que se forma es capaz de pasivar el
material y proteger el nucleo de la corrosion durante un amplio rango de
potencial (~ 1000 mV), lo que vuelve a coincidir con los resultados obtenidos
por Trépanier y cols. [64] en los que sefala las ventajas de una capa fina pero

homogénea de TiO; respecto a la resistencia a la corrosion.
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Figura 3.21.- Curvas de polarizacion del material pulido finalizado con dispersion de polvo de

alimina comparada con el material recibido.

Este tratamiento aunque empeora la intensidad de corrosion
aumentandola, mejora los resultados de corrosion aumentado el potencial de
corrosion (aumenta el rango de potenciales en los que el material actua como
catodo y por lo tanto no se oxida) ademas de favorecer la formacién de una

capa fina y homogénea de TiO; que pasiva el metal e impide su corrosion.
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3.1.6.5. Pre-tratamiento por pulido mecanico finalizado con dispersion de
polvo de diamante

La figura 3.22 muestra las curvas de polarizacion para el material
recibido sometido a un pre-tratamiento de pulido mecanico finalizado con
dispersiéon de polvo de diamante. De la curva se obtiene Eqor =-140 £ 12 mV e
icor €5 de (2,23 + 0,45) -10® A/lcm?. Para potenciales mayores de 154 mV el
material se pasiva manteniendo una intensidad i, = 3,41-10'7 Alcm?
practicamente constante en el intervalo de potenciales desde 154 a 1007 mV

(potencial de transpasivacion).

En la figura 3.22 aunque no se puede observar facilmente, aparecen dos
pequenos picos de intensidad para los potenciales de 138 mV y 235 mV, en los
que la capa se rompe [58], aunque casi instantaneamente se vuelve a
repasivar [62], sin que la i, no sufra ninguna modificacion, indicando la facilidad

que tiene el metal para pasivarse.
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Figura 3.22.- Curvas de polarizacién del material pulido finalizado con dispersion de polvo de

diamante comparada con el pulido alimina y material recibido.

De nuevo aunque la densidad de corrosién es mayor que en el caso del
material recibido, la mejora del potencial de corrosion y el hecho de que el

material pase casi instantaneamente al estado pasivo y permanezca en él
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durante un amplio rango de potenciales (~ 1000 mV), le proporciona una buena
resistencia a la corrosion. Todo ello a pesar de que la capa de TiO, formada es
muy fina 1,7 £ 0,2 nm, por lo que ésta debe ser muy homogénea para poder

proteger al material.

3.1.6.6. Pre-tratamiento por pulido mecanico finalizado con dispersion de
polvo de diamante y posterior tratamiento hidrotermal (PDTH)

La figura 3.23 muestra las curvas de polarizacion para el material
recibido sometido a un pre-tratamiento doble PDTH (ver apartado 2.1.2.6). Los
valores obtenidos en ella son Egor = -145,6 + 30,3 mV € icor = (7,9 * 0,46) -10°°
Alcm?. También se observa que el material se pasiva para potenciales

comprendidos entre 352 y 1056 mV con una intensidad i, = 5,41 107" Alcm?.
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Figura 3.23.- Curvas de polarizacion del material PDTH. Comparadas con el pulido diamante y

el material recibido

En la misma figura se puede apreciar también que el tratamiento
hidrotermal sobre sustrato pulido diamante que genera un espesor final de
capa TiO, de 10 £+ 1 nm no modifica practicamente nada la resistencia del
sustrato pulido a diamante que presenta un espesor de la capa de
1,7 £ 0,2 nm. Esto significaria que si realmente la capa de TiO, es lo

suficientemente homogénea, el espesor no deberia ser el parametro mas
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relevante en la resistencia a la corrosion. En la curva de polarizacién también
se observa que el tratamiento hidrotermal provoca que el material no pase
directamente a estado pasivo ya que existe un pico de intensidad a 133 mV
que se recupera cuando el material empieza a pasivarse hasta que alcanza la

intensidad de pasivacion ip.

3.1.6.7. Pre-tratamiento por pulido mecéanico finalizado con dispersion de
polvo de diamante y posterior oxidacion quimica (PDOQ)

La figura 3.24 muestra las curvas de polarizacion para el material
recibido sometido a un pre-tratamiento de PDOQ (ver apartado 2.1.2.7), con un
potencial de corrosién, el mayor de todos los casos, Ecor= 55 £ 10 mV € igor €S
de (3,81 £ 0,5) 10° A/cm?. El aumento en el potencial de corrosion, en este
caso, podria deberse al aumento en el espesor de TiO, que ha aumentado
pasando de 1,6 a 16 nm cuando se oxida quimicamente el material
previamente pulido. También se observa que el material se pasiva con una
intensidad i, = 6,26-107 A/cm? para potenciales comprendidos entre 533 y
1160 mV. El potencial de transpasivacion es por tanto mayor que el del material

con el pulido a diamante unicamente.
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Figura 3.24.- Curvas de polarizacion del material PDOQ comparadas con el pulido diamante y

el material recibido.
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También se deduce de la figura que la oxidacién quimica hace que el
material no se pasive directamente ya que existe un pico de intensidad a

133 mV muy marcado cuyo significado ya se ha comentado previamente.

3.1.6.8. Pre-tratamiento hidrotermal seguido por pulido mecanico
finalizado con dispersion de polvo de diamante (THPD)

Este doble pre-tratamiento produce un potencial de corrosion
Ecor = - 87,5 £ 32,5 mV y una icor = (1,81 £ 0,42) -10° A/cm?. También se
observa que el material se pasiva para potenciales comprendidos entre 151 y
1031 mV con una intensidad i, = 4,91-107 A/cm?.
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Figura 3.25.- Curvas de polarizacion del material THPD comparadas con el pulido diamante y

el tratamiento hidrotermal.

La figura 3.25 muestra un comportamiento similar entre la muestra pulida
a diamante (PD), la que previamente al pulido se ha tratado hidrotermalmente
(THPD) y la pulida a diamante con posterior tratamiento hidrotermal (PDTH)
con un ligero incremento en el potencial de corrosién para la lamina PDTH. La
lamina THPD tiene un espesor de capa de TiO, de 10 nm que es el mismo que
la de PDTH. Aunque todas ellas aumentan ligeramente el potencial de
corrosion del material, no han mejorado la i, del material TH que sigue siendo
varios érdenes de magnitud mas pequefia. También se observa que existe el

pico de intensidad a 133 mV en el que el material comienza a formarse la capa
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de pasivacion y alcanzar la i,. En este caso, este pico de intensidad es menos
acentuado que en el caso del PDTH acercandose de esta manera al
comportamiento de la lamina PD. El potencial en el que la capa de pasivaciéon
de la lamina THPD se rompe es ligeramente inferior a las otras dos muestras,
posiblemente debido a que existe alguna imperfeccion en la capa de TiO;

producida por el pulido final.

3.1.6.9. Pre-tratamiento de oxidaciéon quimica seguido por pulido
mecanico finalizado con dispersion de polvo de diamante (OQPD)

La figura 3.26 muestra las curvas de polarizacion para el material
recibido sometido a un pre-tratamiento de OQPD (apartado 2.1.2.9). En ella se
observa un potencial de corrosién Egr = - 56 £ 38 mV y una densidad de
corrosion icor = (1,66 + 0,44) -10° A/cm?. También se observa que el material
se pasiva para potenciales comprendidos entre 149 y 1070 mV con una
intensidad i, = 4,56-107 A/cm?.
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Figura 3.26.- Curvas de polarizacion del material OQPD comparadas con pulido diamante,

oxidacién quimica y pulido previo a la oxidacion quimica.

Los resultados indican un comportamiento similar entre la muestra pulida
diamante (PD) y aquella que previamente al pulido fue oxidada quimicamente
(OQPD) y distinto a la pulida diamante y su posterior oxidacién quimica

(PDOQ). En ambos casos aumentan el potencial de corrosién de la lamina PD,
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aunque el potencial de la que finalmente se oxidé quimicamente (PDOQ) es
ligeramente mayor que la que se puli6 después de oxidarse quimicamente
(OQPD) al contrario de lo que ocurria en el caso del tratamiento hidrotermal
donde el mejor resultado era para la muestra pulida después del tratamiento
hidrotermal (THPD). Esta mejoria respecto al comportamiento frente a la
corrosion estaria avalado por la diferencia observada por XPS entre el espesor
de la capa de TiO, de ambos materiales, siendo la lamina OQPD de 5 nm
frente a la de 16 nm de PDOQ. También se observa que existe el pico de
intensidad a 133 mV. En este caso, este pico de intensidad es bastante menos
acentuado que en el caso del PDOQ acercandose de esta manera al
comportamiento de la lamina PD y formando de esta manera directamente una
capa pasiva resistente a la corrosion. El potencial en el que la capa de
pasivacion se rompe para la lamina OQPD es ligeramente mas pequefio que
para las otras dos, al igual que ocurria en el tratamiento hidrotermal, por lo que
es posible que debido al PD exista alguna imperfecciéon en la capa de TiO,
como ya se ha comentado anteriormente. En este caso la diferencia en el

voltaje de transpasivacién de la lamina PDOQ es mayor que la OQPD.

3.1.6.10. Resumen de los ensayos de corrosiéon sobre sustrato de NiTi

A modo de resumen, en la tabla 3.9 se comparan todos los resultados
obtenidos en los distintos ensayos de corrosion para el NiTi. Se puede observar
que el potencial sobre el cual se inicia la corrosion por picadura o potencial de
transpasivacion, esta relativamente proximo en todas las muestras ensayadas,
(1100 £ 150 mV). La intensidad de corrosion, que indica la velocidad a la que
se produce la corrosion, también es similar para todos aquellos ensayos,
excepto los que han sido unicamente pulidos, que han aumentado un orden de
magnitud. Esto se puede explicar como resultado de la eliminacion mediante el
pulido de la capa de pasivacién de TiO; o incluso la introduccion de algun
defecto en la superficie y que implica un transporte de masa mas rapido y una

mayor velocidad de corrosion.

Como se ha podido ver en las curvas de polarizacion, mientras que la

mayoria de los tratamientos alcanzan la formacion de una capa de pasivacion a

170



Capitulo 3. Aspectos de la biocompatibilidad del sustrato

intensidad de corrosidon practicamente constante, el material recibido muestra
un incremento gradual de dicha intensidad de corrosidon lo que indica que no

existe o es muy débil la capa de pasivacion.

Los materiales que fueron sometidos a oxidacion quimica, tanto el
material recibido como el previamente pulido, también muestran ese rango de
potenciales en los que la intensidad de corrosidn es constante aunque este
rango, y en particular el potencial de transpasivacion, se producen a
potenciales mayores. Este efecto es posiblemente debido a que la oxidacion
quimica disuelve preferentemente el Ni de la superficie por lo que la cantidad
de 6xidos de niquel disminuye. Estos 6xidos si estan presentes en los demas
tratamientos, pudiendo contribuir a la formacion de la capa pasiva del sustrato
en ese rango de potenciales mas bajos. Milosév y cols. [28] hablan de la
formacion de una capa pasiva formada por los éxidos de niquel Ni2Os y NiO
sobre el sustrato de Ni puro y que protege al nucleo en un rango de potenciales
bajos desde el potencial de corrosion E. = - 260 mV hasta el E, = + 200 mV a
pH = 7.5. Este comportamiento podria concordar con nuestros resultados,
aunque teniendo en cuenta que nuestro material es Nitinol, que parte de un
potencial de corrosion mayor y donde el TiO, protegeria a los 6xidos de Ni de

la corrosion.

Todos los tratamientos han aumentado el potencial de corrosion del
material recibido, en especial aquellos sustratos que fueron pulidos y a
continuacioén fueron sometidos a oxidacion quimica. También se disminuyé de
manera considerable el valor de la intensidad de corrosion en aquellos
sustratos que fueron sometidos a tratamiento hidrotermal, donde la intensidad
de corrosion es aproximadamente un orden de magnitud inferior a aquellos
sustratos que fueron pulidos con diamante y con alumina y entre tres o cuatro
veces menor que la del material recibido. Dado que el potencial de corrosion y
la intensidad de corrosion se usan como indicadores de la resistencia a la
corrosion estos resultados nos indicarian la contribucion positiva de los pre-

tratamientos y en particular el hidrotermal.
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Como se comenté en el apartado 3.1.4. los tratamientos también
aumentaron el angulo de contacto de la superficie, de tal manera que cuanto
mayor es el angulo mayor es la hidrofobicidad de la superficie y por lo tanto
mayor resistencia a la corrosion. Esto se ajusta a los resultados obtenidos en
este trabajo a excepcion del tratamiento de OQ tal y como se muestra en la
figura 3.27.
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Figura 3.27.- Variacion del angulo de contacto frente al potencial de corrosion.

Si se toma como referencia la intensidad de pasivacion (ip), en la que el
material esta en estado pasivo y por lo tanto esta protegido, el tratamiento
hidrotermal es también el que consigue una intensidad de pasivacion menor y
un rango de potenciales mas amplio para dicha intensidad de pasivacion. Estos
resultados se relacionarian con dos aspectos: 1) el tratamiento hidrotermal es
el que ha conseguido una capa de TiO, mas gruesa de 20 + 10 nm y 2) la
existencia de 6xidos de niquel que influirian en el aumento de la resistencia a

la corrosion, ver tabla 3.6.
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Tabla 3.9.- Tabla resumen de las medidas de corrosion para las distintas superficies del Nitinol

. Potencial de Densidad de Intensidad de Potencia de
Tsrz:::‘f'ii?atlo corrosioén corriente pasivacién transpasivacion
Ec (mV) (Alcm?) (Alcm?) Eb (mV)
MR -281 £ 21 (4,29+0,38)-10 No se alcanza 1064 + 18
PD -140 + 12 (2,2340,45)-10° | (4,54 + 0,39)-10”" 1141 + 1
oQ -240 + 38 (4,03+0,41)-10° | (5,41 +0,5)-10" 1159 + 16
TH -164,6 + 10,7 | (1,06+0,50)-10° | (2,10 +0,32)-10° 991 + 11
PA 152 +2,3 (2,76+0,37)-10° | (5,35 + 0,54)-10”" 1142 + 1
PDTH -145,6 +30,3 | (7,9+0,46)-10° | (4,88+0,5)-10" 1193 + 50
PDOQ 55+ 10 (3,81+0,5)-10” | (6,14 + 0,48)-10" 1255 + 8
THPD -87,5+325 | (1,81+0,42)-10° (8 +1)10" 1031 + 105
OQPD -56 + 38 (1,66+0,44)-10° | (4,27 +0,1)-10” 1078 + 15

3.1.6.11. Material recibido de acero poroso

Uno de los métodos propuestos para la liberaciéon de farmacos es el
recubrimiento de la superficie de Nitinol con microesferas mesoporosas y
material zeolitico indicados en el apartado 2.1.1.3. Por eso, el comportamiento
frente a la corrosion de todos los sustratos fue estudiado. Otro método de
liberacion de farmaco desde materiales porosos propuesto en este trabajo, es
la utilizacion de un tornillo hueco como recipiente volumétrico del material
poroso cargado de farmaco. El material elegido para dicho dispositivo fue el
acero inoxidable poroso 316 L. Por esta razén se analizé a continuacién la

resistencia a corrosion de este material.

La figura 3.28 muestra las curvas de polarizacion para el acero poroso
316 L. Antes del ensayo de corrosion, una de las caras del material ha sido
recubierta con oro para evitar que la disolucion de Hanks se introduzca por los
poros del material y ponga en contacto quimico otras partes de la celda
electroquimica dando por tanto, unas medidas de corrosion erroneas. Los
resultados muestran un potencial de corrosion, Ecor = - 314,7 mV y una

intensidad de corrosion icor de (3,51 0,46 )-10'6 Alcm?. Aunque no parece que
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este tipo de acero poroso forme una capa homogénea de pasivacion, la
velocidad de corrosion tampoco parece crecer muy rapidamente en el intervalo
de potenciales comprendido entre - 207 y 307 mV, la intensidad de pasivacion
si situaria en torno a i, = (1,21 * 0,46)-10'4A/cm2, lo que implica un transporte
de masa mas rapido y una alta velocidad de corrosién. Esto podria ser debido a
que al ser un material poroso, la superficie expuesta a la corrosion es muy alta.

El potencial de transpasivacién se situaria en torno a los 318 £+ 12 mV.
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Figura 3.28.- Curvas de polarizacion del acero poroso.

Los valores para el potencial de corrosion encontrados en la bibliografia
para superficies de acero inoxidables 316 L pulidas con finalizacién en pulido
con pafio de diamante y en disolucién de Hanks a 37 °C como medio corrosivo
se situan en el intervalo de potenciales: Ecor = (- 292 , - 211) mV e
icorr = (1,3-10°, 1,5:10°) A/cm? [65,66]. La diferencia con los valores obtenidos
para el acero poroso no implica un empeoramiento del comportamiento a la
corrosiéon del mismo. Esto es asi porque los resultados estan calculados con el
valor del area aparente y no la real. Del mismo modo que Aparicio y cols. [63]
hablan de una mayor area efectiva cuanto mayor es la rugosidad en nuestro
caso la porosidad del material implica una mayor area efectiva de paso de
corriente por la muestra. Por lo tanto, si los valores de densidad de corriente

estuvieron corregidos, calculandolos con el valor de su area efectiva en lugar
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de con su area aparente, serian inferiores a los deducidos en las curvas [63] y

estaria proximos al acero 316 L no poroso.

3.1.7. Lixiviacién de niquel

Como ya se ha comentado en el apartado 1.2.1, el Nitinol es un
candidato excelente para ser utilizado como un material para fabricar implantes
como en arcos de ortodoncias, stents, filtros de vena cava, grapas, etc. debido
a sus caracteristicas de memoria de forma, superelasticidad vy
biocompatibilidad [67,68]. Sin embargo, un potencial problema de este material
para la fabricacion de implantes es la lixiviacidn de niquel ya que puede
provocar alergias [67,69] ya que esta liberacién se produce durante el proceso
de corrosion en ambientes fisioldgicos [67]. Mediante estudios in vitro algunos
autores [70,71] han encontrado que arcos de alambre de nitinol procesados por
el fabricante Nitinol-Unitek Corp. (Monrovia, California), con una longitud de
12,5 cm y una seccién de 0,043 x 0,063 cm? han lixiviado una media de
13,05 ug de Ni/dia en saliva artificial a 37 °C. Sin embargo, esta cantidad esta
lejos de lo que se estima para la ingesta por término medio de niquel en la
dieta que es de 200-300 pg/dia [72]. Por otro lado, Bishara y cols. [73] utilizan
arcos de ortodoncia de Nitinol, en su estado "recibido", para demostrar que la
concentracion normal en sangre, que esta comprendida entre 2,4 £ 0,5 ng/mL
and 30 = 19 ng/mL, no se ve afectada en pacientes con arcos de ortodoncia
durante los primeros 5 meses. Respecto a los stents de NiTi, el efecto real de
la lixiviacion de Ni desde un stent situado en una pared arterial no esta todavia
completamente resuelto [74]. Estudios en pacientes, con reacciones alérgicas
al Ni demuestran que estos tienen una frecuencia mayor de padecer restenosis
en un stent coronario que los pacientes sin hipersensibilidad al niquel [75].
Estudios in vivo [76,77] que pretenden evaluar la biocompatibilidad del Nitinol
comparado con la del acero inoxidable y la del titanio a través de los efectos
téxicos y la disminucion en la proliferacion celular, encuentran que no existen
efectos citotoxicos a largo plazo del Nitinol en los cultivos celulares a pesar de

la elevada lixiviacion inicial de Ni.
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En el presente trabajo, se ha llevado a cabo el estudio de la cantidad de
niquel lixiviado durante 30 dias de todos los tratamientos superficiales que se
han realizado, incluyendo aquellos que conllevan un recubrimiento de
microesferas mesoporosas y cristales de silicalita-1. Para dicho estudio se
sumergen laminas de 15 x 3 x 1 mm® en 10 mL de SBF en viales sellados para
evitar la evaporacion y se guardan en una estufa a 37 °C. El fluido biolégico
(SBF) se renové por dos veces, a los 5y a los 15 dias y se comprob6 que no
hubiera pérdida de fluido bioldgico. La cantidad de niquel lixiviado de todas las

laminas sumergidas en SBF durante 30 dias se muestra en la figura 3.29.

3,54 1” Renovacién 2" Renovacion — MR
——PD
—TH
—— 0Q/PDOQ
THPD
—— PDTH
—— OQPD

PA

3,04

Niquel total (pg)

Tiempo (h)

Figura 3.29.- Curvas de lixiviacion de niquel para las laminas de 15x3x1mm?.

De la grafica se deduce que cuatro de los materiales, material recibido
(MR), pulido a diamante (PD), pulido alumina (PA) y tratamiento hidrotermal
después del pulido (PDTH), siguen una evolucion similar con el tiempo
alcanzando una lixiviacion de Ni alrededor de 2,5 ug después de 700 h y dos

renovaciones de fluido bioldgico.

Cabe destacar que las tres laminas sujetas a oxidacién quimica, la que
esta sin pulir (OQ), la previamente pulida (PDOQ) y la que esta pulida después
de la oxidaciéon (OQPD), presentan un comportamiento interesante ya que, en
ninguna de las dos primeras se detecta lixiviacion de niquel incluso después de

700 h de exposicion a SBF (se han representado juntas y con valores de
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lixiviacion de niquel igual al minimo valor detectable). La OQPD presenta
también una lixiviacion de niquel muy baja, apenas por encima del minimo
valor detectable, posiblemente debido a que con el pulido se ha dafado la capa
homogénea de pasivaciéon de 16 £+ 1 nm o 19 + 4 nm segun el criterio elegido
(ver tabla 3.6).

Finalmente, se puede observar el comportamiento dispar de las laminas
que han sido sometidas en algun momento a un tratamiento hidrotermal. El
tratamiento hidrotermal directo presenta la mayor lixiviacion de niquel
(~ 3,25 ug después de 700 h) que es debido principalmente al fuerte ritmo
inicial de lixiviacién que coincide con las renovaciones de SBF. A partir de ahi
el ritmo de lixiviacion sigue la tendencia que aparece en los otros ensayos. Sin
embargo si el material se pule primero y luego se le da un tratamiento
hidrotermal (PDTH), se consigue reducir su velocidad de lixiviacion de niquel
durante esos dos primeros periodos. Si el orden de estos dos tratamientos
cambia (THPD) se consigue reducir, practicamente a menos de la mitad la
cantidad de niquel lixiviada (~ 1,25 ug después de 700 h). La tabla 3.10
muestran todos los datos que pudieran influir en la lixiviacion de niquel. La
rugosidad podria ser un factor a tener en cuenta a la hora de la lixiviacion de
niquel ya que cuanto mas rugosa es una superficie mayor area efectiva existe
frente a la corrosidon lo que explicaria la elevada lixiviacion de niquel en la
muestra tratada hidrotermalmente. Sin embargo, a rugosidades similares como
en el caso de los pre-tratamientos PDTH y THPD, el mayor potencial de
corrosion del THPD podria contribuir a una reduccién significativa en la
lixiviacion de niquel. Por otro lado, la relacidn Ni/Ti en superficie parece que no
esta relacionada con la lixiviacion, puesto que una disminucion de la relacién
Ni/Ti en superficie no implica una disminucion de la lixiviacién, sino mas bien
que la presencia de Ni,O3 en superficie favoreceria la resistencia a la corrosion

y el aumento del potencial de corrosion.
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Tabla 3.10.- Resultados caracteristicos de los distintos tratamientos

Trat. E. R, TiO, Lixiviacion
Superf. (mV) (nm) (nm) (Ni/Ti)s Ni (ug)
MR | -281%21 |665-886| g8+5 |0,08~0,18| 2,51
PA -1524£23 | 20-35 |16+02|0,25~045| 2,73
PD -40+£12 10-18 |1,7+0,2(0,20~0,30 2,66
oQ -240+38 |[608-701| 16+2 |0,09~0,36 n.d.
TH |[-164,6 +10,7 |526-680| 20+ 10 | 0,08~0,18 3,44
PDTH |-145,6+30,3| 7-14 101 0,32 2,93
THPD | -87,5+32,5 | 10-18 10 0,30~0,39 1,55
PDOQ 55+ 10 10-18 16 £ 1 0,20 n.d.
OQPD - 56 + 38 10-18 3 0,68~0,70 0,32

3.1.7.1. Estudio de la influencia del area lateral o canto en la lixiviacién de
niquel

Los tratamientos de pulido mecanico, acabado en diamante o en
alumina, sélo se llevaron a cabo en las dos partes mas anchas de las laminas
superficie superior e inferior (15 x 3 mm?), ya que en las partes mas estrechas,
los cantos de las laminas (3 x 1 mm?), eran técnicamente mas complicadas de

pulir. Mientras que los demas tratamientos afectan al total de la pieza.

Esto deberia tener una influencia directa sobre los resultados, ya que el
proceso de cortado por electroerosion usado para obtener las laminas, expone
superficie “fresca” del Nitinol, donde la pasivacion no ha tenido lugar, al
contacto con SBF y por lo tanto a una mayor potencial lixiviacion de niquel. Sin
embargo, como en la literatura se encuentran procesos de cortado similares y
que son utilizados en la industria como acabados de piezas para la industria
[78],
interesante preparar las laminas de esta manera. Este proceso se basa en la

aeroespacial, automovil o componentes quirdrgicos se encontro
eliminacién de material por medio de descargas eléctricas entre el electrodo y
la pieza de trabajo en presencia de un fluido eléctrico que generalmente es
agua. No existe contacto directo entre la pieza y el electrodo de trabajo
eliminando tensiones mecanicas y los problemas asociados a las vibraciones

durante el mecanizado [78,79].
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Para evaluar la cantidad lixiviada que se puede atribuir a los cantos de

las laminas, se hicieron dos tipos de ensayos diferentes:

e Se utilizaron piezas similares a las recibidas, pero con distinta
relacion de area lateral/area total y se sumergieron en SBF

durante un periodo de 30 dias.

e Las laminas de Nitinol fueron cortadas por electroerosion y se le
realizaron analisis de XPS para encontrar la relacion Ni/Ti en la

zona del canto (sin pasivar).

En el primer ensayo, se vario la relacion de proporcion entre el area total
y el area de los cantos pero siempre manteniendo la misma relacion entre area
total sumergida y el volumen de SBF. Partiendo de una pieza cuya relacion
entre el area del canto o lateral y el area total (Ac/Ar = 0,286 y Vsgr= 10 mL)
para las piezas de dimensiones 15 x 3 x 1 mm?®, se recortaron piezas
cuadradas de espesor 1 mm y de lado 5 mm (Ac/Ar = 0,286 sumergidas en
Vsgr= 5,6 mL), 10 mm (Ac/Ar = 0,167 sumergidas en Vsge= 19 mL), 20 mm
(Ac/Atr = 0,091 sumergidas en Vsge= 69,9 mL) y 30 mm (Ac/At=0,063
sumergidas en Vsgr= 152,4 mL) y también se realizaron los mismos
experimentos con alambres de Nitinol, tanto los recibidos como los sometidos a
los tratamientos indicados anteriormente para las laminas. Para este fin, las
longitudes de los alambres se calcularon para obtener areas de 126 mm?
como las superficies totales correspondientes con las l|aminas de
15 x 3 x 1 mm®. Los resultados que se muestran en la figura 3.30 muestra
claramente una correlacion lineal (R=0,92) entre la proporcion del canto y la
cantidad de niquel lixiviado. Cuanto mayor es la proporcion del canto o area
lateral en las piezas, mayor es la cantidad de niquel lixiviado. Esto evidencia
que la presencia de un area sometida a electroerosién, que no ha recibido
ningun tratamiento superficial y que por lo tanto expone a la corrosion el nucleo
del material, provoca una mayor contribucion a la lixiviaciéon de Ni. Comparando
dos piezas con geometrias distintas pero con la misma proporcién de Ac/Ar =
0,286 como son las laminas de 15 x 3 x 1 mm® y las de 5 x 5 x 1 mm® se

observa que la lixiviacion de niquel es la misma 0,060 y 0,061 la segunda. Lo
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que viene a indicar que no es tanto la geometria de la pieza sino las superficies
de éstas que no reciben un tratamiento adecuado lo que aumenta la lixiviacién
de niquel. En las piezas que habian sido recubiertas (con cinta aislante, con
parafina y otra sellada con laca de ufas, (apartado 2.1.4.6.2) en las que no
existia contacto entre la superficie del material y el SBF, no se detectd

lixiviacion de niquel en ningun momento.

0,07
1 Material recibido

0,06 n
0,05

0,04—-
0,03—-

0,02—- /
0,01 —/

0,00 — T - 1 - 1 T T T T T T T T T 1
0,00 004 008 0,2 0,296 020 024 0,28 0,32

A A,

Niquel total ( ppm)

Figura 3.30.- Curvas de lixiviacién de niquel para las piezas con distinta proporcién de area

lateral frente a area total.

En cuanto a los alambres, cuya area del canto es despreciable frente al
area total, se realizaron tres ensayos distintos para cada uno de los siguientes
tratamientos: recibido, pre-tratamiento hidrotermal y pre-tratamiento de
oxidacion quimica. Para cada uno de los distintos tratamientos se midid la
cantidad de niquel lixiviada a los 5, 15 y 30 dias. Los valores de lixiviacidon de
niquel obtenidos para todos los ensayos realizados (27 ensayos en total),
estuvieron por debajo del minimo valor detectable (0,011 mg/mL) después de
30 dias sumergidos en SBF. Por lo tanto, estos resultados concuerdan con lo
expuesto anteriormente. Los mismos alambres se sumergieron por un periodo
de otros 3 meses pero incluso en este caso la concentracion de Ni permanecié
por debajo de los minimos detectables independientemente de los
tratamientos. Estos resultados estan de acuerdo con los obtenidos por
Shabalovskaya y cols. [80] donde muestra como los alambres de Nitinol de

2,65 cm? sumergidos en una disolucién salina por encima de los 6 meses
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lixivian una concentracion de Ni por debajo de 0,028 mg/L. Sélo en uno de los
alambres observo una concentracion de 1,8 mg/L, que fue atribuido a falta de la
capa de pasivacion en una zona con presencia de grietas. En nuestro caso, las
imagenes SEM tomadas de los alambres después de 4 meses de inmersion en

SBF no revelan la presencia de roturas o grietas macroscopicas.

Asi, que mientras la superficie del material recibido presenta una capa
natural de pasivacion (TiOz) con una relacion Ni/Ti = 0,07~0,25, las areas
laterales o cantos, expuestas a la electroerosion, tiene una relacion Ni/Ti = 0,6,
muy superior a la obtenida en la superficie, lo que indica una composicion rica

en Ni, cercana a la del nucleo y de ahi su alta contribucién a la lixiviacion.

3.1.8. Resumen del comportamiento general
(biocompatibilidad)

De los resultados la lixiviacién de niquel, que esta relacionada con los
procesos de corrosion, se puede inferir que el tratamiento que presenta un
mayor potencial de corrosion es el que menos niquel ha lixiviado (PDOQ), que
indica una mayor resistencia a la corrosion. A la vista de la figura 3.31
conforme aumenta el potencial de corrosion, la lixiviacion de niquel disminuye.
Tan sélo la excepcidn del pre-tratamiento de OQ cuyo potencial de corrosion es
de - 240 mV, consigue eliminar la lixiviacion de niquel debido seguramente a
que la oxidacion con HNOgj; disuelve el Ni preferencialmente durante el

tratamiento, evitando que se libere posteriormente.

Por otro lado, los resultados obtenidos indican que un mayor espesor de
capa de TiO, conlleva una disminucion de la lixiviacion de niquel, a excepcién
del que TH es el tratamiento que mayor capa de 6xidos genera (tabla 3.6) y
donde mayor cantidad de niquel se ha lixiviado. La figura 3.32 muestra la

relacion entre el espesor de capa de TiO; y la cantidad de niquel lixiviada.
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Figura 3.31.- Influencia del potencial de corrosion en la lixiviacion de niquel.
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Figura 3.32.- Influencia del espesor de la capa de TiO, en la lixiviacién de niquel.

Finalmente, aunque los datos de lixiviacion estan fuertemente
condicionados por el area lateral, el espesor de capa y el potencial de corrosién
son dos parametros cuyos valores permiten predecir el comportamiento del
material respecto a la lixiviacion de niquel y evaluar de esta manera el

comportamiento del material frente a la resistencia a la corrosion.
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4. ASPECTOS DE LA BIOCOMPATIBILIDAD DE
LOS RECUBRIMIENTOS

Una vez estudiado el soporte, se pretende recubrir éste con materiales
mesoporosos Yy zeoliticos. Estos pueden servir potencialmente como depdsitos
de farmacos para conseguir una liberacion controlada sobre la zona préxima al
implante de la protesis y evitar, en el caso de infecciones bacterianas la
formacion de biofilm, que es capaz de liberar bacterias al tejido circundante e
incluso al torrente sanguineo. Se estudiara a su vez si estos recubrimientos

protegen frente a la corrosion y a la lixiviacion de niquel.

En la bibliografia algunos autores [1] han recubierto con silice obtenida
por proceso sol-gel, un implante de niguel en forma de laminas
10 x 2 x 0,5 mm®, observando que se ha mejorado la reaccién alérgica e
inflamatoria en los tejidos blandos que rodean al implante, Unicamente por
mejorar la corrosion y lixiviacién de iones. Esto puede ser debido a una limitada
disolucién y difusiébn del niquel sobre el area que rodea al implante. Otros
autores [2] han recubierto piezas de Nitinol superelastico de 10 x 10 x 0,3 mm?
mediante un recubrimiento de fosfato de calcio por el método de dip-coating
introducido por Yan y cols. [3]. Este recubrimiento es capaz de soportar sin
romperse los ensayos de flexion caracteristicos de los materiales con memoria
de forma y superelasticos. Dicha capa incrementa la biocompatibilidad del
Nitinol favoreciendo la osteingraciéon y ademas, actuard como barrera en la
lixiviacion de niquel al incorporarse éste a la estructura de la apatita formada
[4]. Por otro lado, Yan y cols [3] han recubierto implantes de titanio
rectangulares de 10 x 10 x 2 mm?® mediante un tratamiento que incluye:
inmersion en NaOH a 60 °C durante 24 h, calcinacion a 600 °C con una rampa
de calentamiento de 0,5 °C/min, una permanencia a esa temperatura durante
24 h y posteriormente inmersion en SBF a 36,5 °C durante 4 semanas.
Mediante este método se consigue obtener una capa de apatita delgada y
uniforme que mejora la formacion de enlaces entre el implante y el hueso
aungue no resiste grandes cargas, posiblemente debido al aumento de la

rigidez de la interfase entre el implante y el hueso.
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También se han llevado a cabo recubrimientos por deposicion de vapor
de Al sobre aleaciones de Mg y se han observado velocidades de degradacion
menores, aunque su biocompatibilidad se ve afectada negativamente [5]. Por
otra parte, en recubrimientos de 6xidos de nitruro-titanio (TiINOx) sobre stents
de acero inoxidable, se ha observado una mejor biocompatibilidad y reduccion
del area neointima comparado con los stents sin recubrir [6]. Otros Oxidos,
como los de titanio, los de zirconio, los de iridio y 6xidos de metales nobles
también se han utilizado como recubrimientos de stents para mejorar las
propiedades de corrosion de estos [5,6]. Otro tipo de recubrimientos utilizados
sobre stents son los de DLC, demostrandose que pueden considerarse como
una barrera para impedir la liberacion de iones de manganeso y molibdeno [6],
incluso reducen la formacion de trombos respecto del stent de acero inoxidable
sin recubrimiento. Los recubrimientos de DLC también son utilizados en otro
tipo de protesis como pueden ser en articulaciones de cadera, rodilla, hombro,
tornillos ortopédicos y arcos de ortodoncia entre otras por su potencial

resistencia al desgaste [7].

También se han llevado a cabo recubrimientos de stents de acero
inoxidable con oro, que reducen la formacion de trombos y la inflamacion [6]

pero se ha observado un incremento de la posibilidad de sufrir restenosis [6,8].

Las ceramicas aportan una serie de ventajas, entre ellas que pueden ser
fabricadas a partir de elementos que son biocompatibles con los ambientes
biolégicos humanos, ademéas de poder proporcionar estructuras controladas
que pueden servir de interfase entre el metal y el tejido humano [6]. En este
sentido, se ha utilizado por ejemplo una bioceramica nanoestructurada como la
Merwinita para recubrir una aleacién de Mg de 20 x 15 x 5 mm?® mediante un
método de electroforesis, mejorando la resistencia a la corrosion,

biocompatibilidad, estabilidad mecanica y citocompatibilidad [9].

Sustratos de Nitinol también han sido recubiertos con capas de ZrN
mediante procesos de pulverizado que implican temperaturas de hasta 500 °C

para obtener el mejor resultado. Dichos recubrimientos aumentan la dureza del
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sustrato y su resistencia a la corrosion lo que implicard seguramente una

disminucién de la lixiviacion de niquel [10].

También hay trabajos que se centran en recubrimientos usados en la
liberacién de farmacos, en este sentido, para evitar la formacion de biofilms
bacterianos. Algunos autores utilizan recubrimientos de hidroxiapatita sobre
sustratos de Al,O; de 12 x 12 x 1,2 mm® [11]. En este caso la capa de
hidroxiapatita fue depositada mediante el método de deposicidn asistida
mediante haz de iones (IBAD de su acronimo en inglés: lon Beam Assisted
Deposition), posteriormente se sumerge en una disolucion de nitrato de plata
para intercambiar los iones Ag* con los Ca?* de la hidroxiapatita. Mediante este
método se consigue una capa de 638 nm de espesor que libera toda la carga
de iones plata en 20 h sin conseguir una liberacion controlada aunque muestra
excelentes propiedades antimicrobianas frente a bacterias como S. aureus
entre otras. Chen y cols. [12] también recubren con hidroxiapatita impregnada
con Ag’, discos de titanio de 16 mm de diametro, 0,5 mm de espesor y
diferentes grados de pulido mediante un proceso de pulverizado que implica
temperaturas de 400 °C aportando propiedades antibacterianas al titanio. Avés
y cols. [13] recubrieron con hidroxiapatita un sustrato de la aleacién de Ti6AI4V
(1 cm? x 1 mm de espesor) mediante spin-coating y aplicando después un
procedimiento para la cristalizacion y densificaciébn de la capa que implica
temperaturas de 450 °C. La capa obtenida tiene poros de 5 a 10 um y libera la
gentamicina usada como antibidtico embebida en su interior en 2 horas. Por
otro lado, otros autores [14] utilizan recubrimientos de hidroxiapatita
directamente sobre sustratos de titanio para la liberacién de antibibticos tales
como la gentamicina y la vancomicina entre otros. Finalmente indican que los
antibioticos incorporados en los recubrimientos de hidroxiapatita pueden ser
usados para evitar las infecciones posteriores a la operacién y aumentar los
enlaces entre el hueso y el implante ortopédico. En estos casos, los
recubrimientos se llevaron a cabo sobre laminas de 2 x 2 x 0,1 cm®y discos de
2 cm de diametro y 0,1 cm de espesor. Primero depositan por el método de
precipitacion sobre el sustrato una capa inicial de fosfato de calcio amorfo de
1 - 2 um de espesor de manera que esta capa sirvid para hacer crecer una
segunda capa de fosfato de calcio sumergiéndola en una disolucion saturada
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de fosfato de calcio a 37 °C durante 48 h, obteniendo asi una capa de
hidroxiapatita de ~ 70 um de espesor. El antibiético se incorporé por
impregnacion sumergiendo el conjunto en una disolucién del farmaco. El
problema detectado en este caso es la rapida liberaciéon del farmaco, en el
mejor de los casos el mas lento lo hizo en 6 horas. Otros trabajos [15] recubren
alambres de aleacion de Ti6Al4V de 30 mm con silice obtenida mediante un
proceso sol-gel durante el cual se afiade vancomicina y depositan la capa en el
sustrato mediante dip-coating. De esta manera demuestran in vitro la eficacia
en la disminucion de la adhesion de S. aureus en la superficie del material y por
otro lado, en un modelo animal, se demuestra que previene las infecciones de
dicha bacteria. El mismo recubrimiento y sustrato utilizaron otros autores [16]
para recubrir laminas de dimensiones 25 x 21 x 0,5 mm?® previamente
pasivadas con una disolucion de HNOj3. Los espesores de capa homogéneos
obtenidos fueron de 120 a 200 nm y observaron que la liberacién de
vancomicina era mas rapida cuanto mayor era la concentracion de farmaco en
el recubrimiento, liberando el méximo de la carga en un periodo de entre 2y 4
dias, mientras que la capa se iba disolviendo en funcién del tiempo pudiendo
perderse en algunos casos hasta en 5 dias. En este caso, liberacion de
farmaco estaba asociada a un proceso de degradacion de la capa puesto que
no se trata de un recubrimiento poroso. En pocos trabajos se han realizado
recubrimientos de silice basados en la técnica sol-gel sobre dispositivos
metalicos para aplicaciones ortopédicas, seguramente debidos a las altas
temperaturas necesarias para la fijacion de la capa al sustrato que podrian

deteriorar antibiéticos afiadidos que fueran sensibles a la temperatura [8].

También, mediante un proceso de electrodeposicién se han recubierto
stents de acero inoxidable con una capa de nanotubos de carbono y
nanoparticulas mesoporosas de silice para la liberacion controlada de
rapamicina. Los resultados del experimento in vivo indican el aumento de la
velocidad de re-endotelizacion comparada con la del stent sin recubrir [17].
Mediante deposicion fisica de vapores se ha depositado un recubrimiento de
Al,O3 nanoporoso sobre un stent de acero inoxidable y cargado posteriormente
con tacrolimus mostrando en un ensayo in vivo una respuesta inflamatoria mas

leve en relacion al stent sin recubrir [17].
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En el presente trabajo, tal y como se menciond en el capitulo anterior
(apartado 2.1.3), las microparticulas esféricas mesoporosas de silice utilizadas
en este trabajo se depositaron en la superficie externa de laminas de Nitinol
usando el método de Colvin [18] y mediante un enlace covalente entre dichos
materiales mesoporosos y el soporte, siguiendo el proceso para recubrir vidrio
con cristales de zeolita orientados descrito por Ha y cols. [19]. A continuacién
se pasara a estudiar los distintos métodos de recubrimiento utilizados y sus

propiedades resultantes.

4.1. Estudio de los recubrimientos basados en

microparticulas esféricas mesoporosas

4.1.1. Método de Colvin
4.1.1.1. Recubrimiento sobre material recibido

Mediante el método de Colvin y cols. [18] se ha conseguido depositar
una multicapa de microparticulas esféricas mesoporosas en las laminas de
material recibido de Nitinol como se muestra en la figura 4.1-a, con un espesor
de capa de 7 um (figura 4.1-b). En algunas areas se puede observar el efecto
de cementacion entre las esferas (figura 4.1-c), posiblemente debido a las
tensiones inducidas durante el proceso de secado [18,20]. El proceso de
recubrimiento esta basado en fuerzas de capilaridad muy fuertes en el menisco
formado entre el sustrato y la dispersion coloidal, lo que puede inducir a las
microesferas a formar una capa en 3D de un grosor controlable [21]. Si el
menisco hace un barrido lento a lo largo de todo el sustrato inclinado mediante
la evaporacion del disolvente se puede formar una multicapa que contiene
microesferas suficientemente bien adheridas unas a otras y al sustrato. De tal
modo que si se vuelven a sumergir dentro del solvente, esta capa no se
destruira ni se despegara [22], incluso es capaz de resistir 2 minutos de

ultrasonidos a una potencia de 360 W sumergida en agua [23].

La figura 4.1-c muestra una seccion transversal en la capa de

recubrimiento después de un ensayo de flexion de 2 mm, (ver apartado
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2.1.4.9). Esta seccion en el recubrimiento corresponde al punto de apoyo de la
lamina durante el ensayo de flexion. El resto de la capa se mantiene intacta
después del ensayo indicando que las tensiones no se transmiten a lo largo de
la capa con la suficiente intensidad como para despegarla. Por lo tanto, la capa
es capaz de soportar la las tensiones de traccion que se generan durante la
flexion y que son maximas en el recubrimiento al estar éste en el extremo
opuesto al lugar de aplicacion de la carga. Este comportamiento seria
posiblemente debido a la alta porosidad creada en el recubrimiento por la unién
de las esferas entre si y el sustrato que es capaz de acomodar la extension y la

compresion [2].

Figura 4.1.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol recibido recubierto mediante el método de

Colviny cols. [18].

Por lo tanto, como se consigue un recubrimiento homogéneo y que
resiste ensayos de flexion sin romperse, se podria considerar el método de
Colvin como un método de recubrimiento adecuado para la superficie de Nitinol

de partida con una elevada rugosidad Ra = 665 - 886 nm..

194



Capitulo 4. Aspectos de la biocompatibilidad de los recubrimientos

4.1.1.2. Recubrimiento sobre material pulido

Para las laminas mecanicamente pulidas, la influencia de la rugosidad se
analizé usando este método de recubrimiento. Se observo un empaquetado 3D
(figura 4.2-a) mas o menos uniforme, de 5 pum de espesor y con cierta
cementacion entre las esferas [18,20] como puede apreciarse en las figuras
4.2-by4.2-c.

Sum

Figura 4.2.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol pulido diamante recubierto mediante el

método de Colvin y cols. [18].

Tras los ensayos de flexidn se observéd que la capa de microesferas de
material mesoporoso que recubria el sustrato de Nitinol pulido no se habia
desprendido debido igualmente a la alta porosidad que se forma en el
recubrimiento que es capaz de acomodar la tension [2]. Por lo tanto, el método
de Colvin también puede utilizarse como método de recubrimiento en

superficies de Nitinol que presentan una rugosidad baja Ra < 10 - 18 nm.
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4.1.2. Enlace covalente

Siguiendo el método de enlace covalente descrito por Ha y cols. [19] (ver
apartado 2.1.3.1.2), los recubrimientos en el material recibido se muestran en
las figuras 4.3-a y 4.3-b y consistieron en microparticulas esféricas
mesoporosas aisladas. La distribucion de las microparticulas fue heterogéneay
algunas areas de las laminas no se recubrieron mientras que en otras se
observaron aglomeraciones de microparticulas. Las laminas como en el caso
anterior se sometieron a ultrasonidos durante 2 minutos para separar aquellas
microparticulas que no estuvieran unidas o que lo estuvieran débilmente. Se
observdé que un gran numero de ellas permanecian unidas incluso tras los

experimentos de flexion figura 4.3-b y 4.3-d.

A la vista de los resultados obtenidos, parece obvio pensar que el enlace
covalente no es el método mas apropiado para recubrir el Nitinol con las
microesferas mesoporosas. Este comportamiento podria deberse a la curvatura
de dichas microesferas que ofrecen muy poco area de contacto con la
superficie del sustrato para que se pueda producir el enlace covalente y
obtener un recubrimiento homogéneo de la superficie. Puesto que el Nitinol sin
ningun tratamiento posee una superficie muy rugosa Ra = 665 - 886 nm, las
aglomeraciones de las microesferas que se observan podrian coincidir con la
parte mas rugosa de la superficie del Nitinol donde éstas podrian encontrar

mas zonas de contacto con el sustrato y obtener mayor fijacién en él.
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500 um

10 pm

Figura 4.3.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol recibido recubierto mediante enlace

covalente de microesferas mesoporosas.

Figuras a) y c) antes de ensayos de flexion. Figuras b) tras 2 mm de flexion y d) tras 1 mm de

flexion.
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4.2. Estudio de los recubrimientos de silicalita-1

Las laminas de Nitinol se recubrieron también con cristales de silicalita-1
usando dos meétodos distintos: el método de enlace covalente y la sintesis

hidrotermal directa como ya se explico en el apartado 2.1.3.2.

4.2.1. Enlace covalente

El material recibido fue recubierto mediante el método de enlace
covalente, siguiendo los procedimientos experimentales de Ha y cols. [19] y

Lee y cols. [24] descritos en el capitulo anterior.

4.2.1.1. Recubrimiento sobre material recibido

Con el método de Ha y cols. [19] los resultados fueron ligeramente
mejores que para los obtenidos procediendo de igual manera que con las
microparticulas esféricas mesoporosas. La figura 4.4 muestra las fotografias
SEM de los resultados obtenidos tras el recubrimiento y posterior ensayo de
flexion. Se observa que aunque el recubrimiento no es homogéneo, se ha
podido recubrir la superficie con una elevada densidad de cristales. Esto se
debe a que los cristales ofrecen mayor area de contacto con la superficie del
Nitinol que las microparticulas esféricas y por lo tanto se pueden formar mayor
namero de enlaces covalentes con la superficie. Otra caracteristica es que el
espesor podria corresponder al de una monocapa de cristales (0,5 um) aunque
en algunas zonas existen cristales superpuestos en diferentes orientaciones
que estan poco o débilmente unidos a la superficie. Tras los ensayos de
flexion, la mayoria de los cristales que han permanecido unidos al sustrato han
sido aquellos en orientacion b (figura 4.5 [25]) que es la que mayor area de
contacto ofrece con la superficie del Nitinol y por lo tanto la que mayor
densidad de enlaces tendra. La mayoria de los que estaban superpuestos o en
otras orientaciones desaparecen tras los ensayos de flexion. Esto puede
entenderse ya que solo la superficie del Nitinol es la que se funcionaliza con
3-cloropropiltrimetoxilano, y los grupos (-OH) de los cristales, sintetizados a
parte, son los que forman enlace con la superficie funcionalizada, por lo que los

cristales no pueden formar enlaces entre ellos (apartado 2.1.3.1.2).
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10pm

Figura 4.4.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol recibido recubierto mediante enlace
covalente. Método de Hay cols. [19].
Figuras a) y b) antes de ensayo de flexion. Figuras c) y d) (maca del apoyo) después de 2 mm
de flexion

(5.6 x 5.3) A—
b
b _.',..- k. e,
-
a |~(5.5 x5.1) A

Figura 4.5.- a) Recubrimiento uniforme en orientacion b.
b) Distribucion de poros segun orientacion [25].
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4.2.1.2. Recubrimiento sobre material pre-tratado con HNOs3, pre-tratado
hidrotermalmente y pre-tratado por calcinacion

Mediante el método de Lee y cols. [24] se intentd recubrir las superficies
de Nitinol recibido con una elevada rugosidad Ra = 665 - 886 nm, pre-tratado
con HNOj; (Ra = 608 - 701 nm), pre-tratado hidrotermalmente (Ra = 526 -
680 nm) y pre-tratado por calcinacion (Ra = 735 - 936 nm). El recubrimiento de
enlace covalente mediante el método de Lee y cols. favorece también que los
cristales se fijen en orientacion b (figura 4.5), que es la que mayor area de
contacto ofrece el cristal respecto a la superficie del Nitinol, como puede
observarse en la figura 4.6, aunque la densidad de cristales fijados a la
superficie fue baja. La obtencion de estos resultados podria deberse a la
elevada rugosidad de todos los sustratos, la cual podria influir en la técnica
empleada por el método de Lee y cols. [24]. Las fotos realizadas después de
los experimentos de flexiobn muestran que los cristales que se habian unido al

sustrato permanecian en él.

Para comprobar si la rugosidad es la responsable de los malos
resultados en el recubrimiento, se realiz6 el mismo proceso en sustratos
pulidos a diamante en los que la rugosidad disminuye en torno a unos 10 -
18 nm.
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5 um 10 pm

5pm

Figura 4.6.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol recubierto mediante enlace covalente. Método
de Leey cols. [24].
a) Recibido. b) Calcinado. c) Oxidado quimicamente. d)Tratamiento hidrotermal.

4.2.1.3. Recubrimiento sobre material pre-tratado mediante pulido
mecanico

En el caso anterior, todas las superficies tenian una rugosidad mayor de
de 500 nm y no se consiguieron de manera efectiva recubrimientos mediante
enlace covalente. Ahora, tras el pulido la superficies la rugosidad es menor, con
pulido alimina (Ra = 20 - 35 nm) y pulido diamante (Ra =10 - 18 nm). Estas
superficies se recubrieron de una manera efectiva con cristales de zeolita en
orientacién b tanto con el método de Ha y cols. (figura 4.7- a,b,c) como con el
método de Lee y cols. (figura 4.7- d,e,f). La orientacion b es importante porque,
como se ha dicho anteriormente, ofrece la mayor superficie de contacto y es la
que ofrece los poros de mayor tamafio para una posterior liberacion del

farmaco (ver figura 4.5).

Como se observa en la figura 4.7, mediante el método de Ha y cols.
contindia obteniéndose cristales superpuestos unos con otros con la orientacion

preferente b y mediante el método de Lee y cols. se obtiene una monocapa de
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cristales de silicalita-1. Por lo tanto la baja rugosidad del sustrato hace que el
area de contacto entre el sustrato y el cristal sea maxima y favorece que el

cristal se enlace en la orientacién mencionada.

Figura 4.7.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol pulido diamante recubierto con cristales de
silicalita-1 mediante el enlace covalente, siguiendo los métodos de:
a), b) y ¢c) método de Hay cols.[19]. d), e) y f) método de Lee y cols.[24]

202



Capitulo 4. Aspectos de la biocompatibilidad de los recubrimientos

Una vez observado que el método de Lee y cols. proporcionaba buenos
recubrimientos con una monocapa de cristales de silicalita-1, para los sustratos
pulidos a diamante se realiz6 un estudio de la influencia del tiempo de
ultrasonidos en la formacion del recubrimiento. Los tiempos ensayados fueron
de 2,5, 15y 20 min.

La figura 4.8 muestra los resultados para un tiempo de ultrasonidos de
2 minutos. Como puede apreciarse ya se ha formado una capa de cristales que
ocupa el 25 % de la superficie de la de la lamina (dato obtenido con el IMAQ

Vision Builder), aunque también se aprecia huecos sin recubrir y unos cristales

encima de otros.

Sum

Figura 4.8.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol pulido diamante recubierto con cristales de
silicalita-1 mediante el enlace covalente, siguiendo el método de Lee y cols. [24], con 2 minutos
de ultrasonidos.

La figura 4.9 muestra que para un tiempo de ultrasonidos de 5 minutos
se recubre cerca del 50 % de la superficie de la de la ldmina. Aunque se ha
recubierto mas parte de la lamina siguen apareciendo huecos sin recubrir y se
siguen observando surcos en las laminas que no se recubren, posiblemente

debidos a defectos provenientes del pulido mecanico.
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Figura 4.9.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol pulido diamante recubierto con cristales de
silicalita-1 mediante el enlace covalente, siguiendo el método de Lee y cols.[24], con 5 minutos
de ultrasonidos.

La figura 4.10 muestra los resultados obtenidos para un tiempo de
ultrasonidos de 10 minutos. Como se puede apreciar en la figura,
practicamente toda la lamina se ha recubierto, en torno a un 83 % de la
superficie de la de la lamina. En este caso, aunque se siguen apreciando

surcos en la lamina, existen cada vez menos huecos entre cristales.

T e ETR

Figura 4.10.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol pulido diamante recubierto con cristales
de silicalita-1 mediante el enlace covalente, siguiendo el método de Lee y cols.[24], con 10
minutos de ultrasonidos.
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La figura 4.11 muestra los resultados obtenidos para un tiempo de
ultrasonidos de 15 minutos. Se aprecia que la lamina esta recubierta en un
90 %. En dicha zona apenas existen espacio intercristalinos y el recubrimiento
puede considerarse practicamente una monocapa de cristales de silicalita-1 en

orientacion b.

Figura 4.11.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol pulido diamante recubierto con cristales de
silicalita-1 mediante el enlace covalente, siguiendo el método de Lee y cols.[24], con 15 minutos
de ultrasonidos.

La figura 4.12 muestra los resultados obtenidos para un tiempo de
ultrasonidos de 20 minutos. Como se puede observar, un tiempo de 20 minutos
de ultrasonidos es demasiado elevado y se pierde gran parte del recubrimiento,
guedando muchos huecos sin recubrir entre cristales, los resultados obtenidos
indican que sélo el 45 % de la superficie se ha recubierto en este caso. Estas
fotografias SEM estan tomadas con electrones retrodispersados, por lo que el
recubrimiento aparece en oscuro mientras que el sustrato aparece en tonos
claros. Por lo tanto, seguin se ha podido ver en las distintas fotografias SEM, el
tiempo 6ptimo de ultrasonidos estarda proximo a los 15 min de ultrasonidos,
aunque a partir de 10 minutos el recubrimiento obtenido es superior al 80 % de

la superficie disponible.
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Figura 4.12.- Fotografias SEM tomada con electrones retrodispersados del sustrato de Nitinol
pulido diamante recubierto con cristales de silicalita-1 mediante el enlace covalente, siguiendo el
método de Lee y cols.[24], con 20 minutos de ultrasonidos.

4.2.2. Sintesis hidrotermal directa

Mediante el método de sintesis hidrotermal directa, se pudieron recubrir
de manera efectiva tanto los materiales con alta rugosidad (mayor de 500 nm)
como los materiales de baja rugosidad (menores de 35 nm) obteniéndose una
capa homogénea de cristales. En la figura 4.13 se muestra el material de
Nitinol sobre el que no se ha realizado ningun tratamiento y que ha sido

recubierto con cristales de silicalita-1.

En la figura 4.14 se muestran los resultados obtenidos cuando se realiza
la sintesis hidrotermal directa de los cristales de silicalita-1 sobre el Nitinol
pulido a diamante. El resultado indica de nuevo, una mejora apreciable en el
recubrimiento comparando con lo descrito en los apartados 4.2.1.1 y 4.2.1.2

para el enlace covalente.
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Figura 4.13.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol recubierto con cristales de silicalita-1
mediante la sintesis directa.

Figura 4.14.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol pulido diamante recubierto con cristales de
silicalita-1 mediante la sintesis directa.

Fotografias a y b antes del ensayo de flexion. Fotografia ¢ después de 2 mm de flexién (marca
del punto de apoyo).
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Con este método, también se ha pretendido modificar el espesor de la
capa de recubrimiento realizando sucesivas sintesis sobre el mismo sustrato.
En la figura 4.15 se muestra una sintesis hidrotermal repetida 4 veces. El
proceso de recubrimiento de una capa sobre otra produce cristales aislados en
la superficie exterior sin intercrecimiento entre ellos al menos en las capas
superiores que son facilmente observables. Después del ensayo de flexion, se
observa que dicha capa se rompe. Estas fracturas son debidas posiblemente a
gue las capas que se sitian por debajo de la superior si que parece que han
desarrollado un intercrecimiento entre cristales y por lo tanto dichas capas no
son capaces de acomodar los esfuerzos de traccion de los ensayos de flexién,

lo que produce la rotura de la capa.

50 pni

Figura 4.15.- Fotografias SEM del sustrato de Nitinol sin tratamiento recubierto con cristales de
silicalita-1 mediante la sintesis directa repetida 4 veces. Fotografias tomadas después del
ensayo de flexion.
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4.3. Resumen de los resultados obtenidos en los
distintos tipos de recubrimientos

Por lo visto en los distintos métodos de recubrimiento, se pueden

destacar varias cosas:

El método de Colvin con microesferas mesoporosas se puede utilizar
para recubrir tanto las superficies rugosas (mas de 500 nm) como superficies
lisas (menos de 35 nm) consiguiendo modificar ligeramente el espesor de la

capa conforme disminuye la rugosidad.

El método de enlace covalente con cristales de silicalita-1 esté afectado
enormemente por la rugosidad de la superficie (figura 4.16) y s6lo se puede
utilizar para recubrir superficies con una rugosidad menor de 35 nm
proporcionando la orientacion preferencial b. EI método de Lee y cols. [24]
proporciona una monocapa de cristales en orientacion b y el tiempo de
ultrasonidos necesario para obtener el recubrimiento 6ptimo estaria en 15 min.
El método de Ha y cols. genera practicamente una monocapa de cristales en

orientacién b aunque se pueden observar cristales sobre la monocapa y otros

enlazados en distinta orientacion.

Figura 4.16.- Fotografias tomadas con microscopio Optico. Recubrimiento de cristales de silicalita-
1 siguiendo método de Lee y cols.[24] y 15 min de ultrasonidos.
a) Material recibido con cristales aislados y b) Material pulido acabado con diamante con buen
recubrimiento.
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La sintesis hidrotermal directa estaria influenciada por la rugosidad del
sustrato aunque se podrian recubrir sustratos tanto rugosos como lisos. Este

método no proporcionaria preferencialmente una orientacién b.

Por otra parte, los recubrimientos de materiales siliceos resistieron 2 mm
de flexion en todos los casos, excepto en aquellos en los que se realizaron
repetidas sintesis hidrotermales, por lo que los métodos de recubrimiento
propuestos pueden potencialmente proporcionar propiedades funcionales a la
superficie del Nitinol. Una de ellas, seria la que se sugiere en el caso del
presente trabajo en el ambito de aplicaciones médicas. Este recubrimiento
puede utilizarse como almacenamiento de un farmaco (por ejemplo un
antibiotico) en su matriz porosa para una posterior liberacién controlada y
sostenida en el tiempo en la zona de un implante donde la infeccién es mas

propensa a producirse.

4.4. Estudio del efecto de los distintos métodos de
recubrimiento en las propiedades fisico-quimicas
del Nitinol.

4.4.1. Rugosidad de la superficie

Al igual que el apartado 3.1.3, se midi6 mediante un microscopio
confocal la rugosidad de la superficie de Nitinol pulido una vez recubierta tanto
por el método de Colvin para microesferas mesoporosas como con el método
de enlace covalente para cristales de silicalita-1. Los resultados se muestran en
la tabla 4.1. Como puede observarse en la tabla ambos métodos elevan la
rugosidad debido a que en ambos casos existen zonas de la superficie que no
estan recubiertas totalmente. También es l6gico que el método de Colvin sea el
gue mas aumente la rugosidad puesto que es un método con el que se obtenia
un recubrimiento homogéneo de multicapas de microesferas mesoporosas
hasta un espesor de 5 - 7 um, mientras con el método de enlace covalente se
obtenia una monocapa de cristales de silicalita-1 cuya altura en orientacion b

seria de ~ 100 nm.
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Después del ensayo de corrosion también se midid la rugosidad de
dichos recubrimientos y se observd que la rugosidad disminuy6. Este efecto
pudo ser debido a que como el ensayo potenciodindmico es un ensayo
destructivo, parte del material se desprenderia de la superficie durante dicho

ensayo.

Para implantes en contacto con la sangre tales como valvulas de corazon
artificiales y stents cardiovasculares, la superficie deberia ser lisa y la
rugosidad estar situada en el nivel de la adsorcion de las proteinas (menor de
50 nm), de otra manera, las plaquetas se podrian adherir, agregarse y formar
trombos [26]. Sin embargo, si el biomaterial se utiliza para la sustituciéon de
tejidos duros como los huesos y los dientes, la superficie adecuada es la
rugosa ya que se mejora la bioactividad de los implantes ya que las células se
pueden adherir mas facilmente a superficies rugosas. Un implante con
rugosidad, estimulara la formacion de apatita similar al hueso y lograra una
fuerte integracion con el hueso. Normalmente la rugosidad de la superficie
debe de estar en el nivel de adhesién celular (1 um), util para que un implante
tenga una buena osteointegracion [26].

Tabla 4.1.- Resultados de las medidas de rugosidad para el material pulido recubierto de de

microesferas mesoporosas Yy cristales de silicalita-1

Antes del ensayo Despues del
Sustrato . 7 ensayo de
de corrosiéon (nm) -
corrosion
Pulido con suspension de diamante 10-18 10-18

Pulido con suspension de diamante y recubierto
con microesferas mesoporosas mediante el 1000 340-565
método de Colvin

Pulido con suspension de diamante y recubierto
con cristales de silicalita-1 mediante enlace
covalente (método de Lee y cols. con 15 min de
ultrasonidos)

115-250 59-66
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4.4.2. Angulo de contacto

Como se puede observar en la tabla 4.2 los recubrimientos consiguen
disminuir el caracter hidréfobo [27] de los sustratos de partida. Esto se debe al
caracter hidrofilico del material poroso debido a la gran cantidad de grupos
hidroxilo terminales haciendo que el material sea capaz de adsorber el agua en
sus poros. Por ejemplo, estudios con tejidos humanos de la encia [28] indican
gue angulos de contacto entre 50° - 65° corresponden a una buena adhesion y
proliferacion celular. En otros estudios [27], superficies de Nitinol con angulos
de contacto comprendidos entre 50° - 58° adsorben mayor cantidad de
fibrindbgeno, una proteina del plasma sanguineo relacionada con la trombosis,
que superficies con angulos por encima de 70°. Angulos de contacto en el
rango de hidrofobicidad (80° - 90°) no presentan ninguna influencia en la
adhesiéon y proliferacién de células pre-osteoblasticas [29]. Tal y como se
observé en el apartado 3.1.6.10 conforme el angulo de contacto disminuye, la
superficie se vuelve mas hidrofilica y el potencial de corrosion se hace mas

negativo.

Tabla 4.2.- Resultados de las medidas de angulo de contacto para el material recibido y pulido

recubierto de de microesferas mesoporosas Yy cristales de silicalita-1

Tratamiento superficial Angulo de contacto (°)
Recibido 68+4
Pulido diamante 85+3

Recibido y recubierto con microesferas

: 3 : i
mesoporosas mediante el método de Colvin eV

Pulido con suspensién de diamante y
recubierto con microesferas mesoporosas 56 4
mediante el método de Colvin

Pulido con suspension de diamante y
recubierto con cristales de silicalita-1
mediante enlace covalente (método de Lee y
cols. con 15 min de ultrasonidos)

66 +3
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4.4.3. Experimentos de flexion

4.4.3.1. Nitinol recibido recubierto con microesferas mesoporosas

mediante el método de Colvin

Como puede verse en la figura 4.17, cuando se recubre el material con
microesferas mesoporosas mediante el método de Colvin, aunque se consigue
obtener un recubrimiento de 7 um (apartado 4.1.1.1) no existe ningun efecto
significativo en el comportamiento superelastico del material, como era de
esperar dada las dimensiones relativas de la capa respecto al espesor del
sustrato y la temperatura ambiente en la que se realiza el método de

recubrimiento.

4.4.3.2. Nitinol recibido recubierto con microesferas mesoporosas
mediante enlace covalente, método de Ha

Como se puede observar en la figura 4.18, la temperatura de 110 °C
necesaria para realizar este recubrimiento no afecta a las propiedades
mecanicas del sustrato, aunque la curva de descarga es ligeramente diferente
y tal vez asociada al efecto térmico del tratamiento. Tampoco ha afectado la
capa de microesferas mesoporosas que se ha depositado sobre él como era de
esperar ya que en este caso, Unicamente se formaban agrupaciones de

microesferas aisladas (ver figura 4.3).
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Figura 4.17.- Ensayo de flexion por tres puntos sobre el material recibido recubierto mediante
el método de Colvin.
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Figura 4.18.- Ensayo de flexion por tres puntos sobre el material recibido recubierto con
microesferas mesoporosas mediante enlace covalente método de Ha y cols.[19].
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4.4.3.3. Nitinol pulido a diamante recubierto con silicalita-1 mediante

enlace covalente, método de Ha

Si se observa la figura 4.19 se puede ver que éste método de
recubrimiento, como en los casos anteriores, tampoco afecta a las propiedades
de superelasticidad del material, comportandose de la misma manera que el
sustrato original. Esto puede ser debido a que mediante este método de
recubrimiento s6lo se forman enlaces entre los cristales y la superficie del
sustrato. Los cristales no forman enlaces entre los cristales adyacentes. De
ésta manera los cristales no ejercen ningun tipo de resistencia mecanica a los
movimientos de extension y compresion. Ademas, como en los casos

anteriores, el espesor de capa es despreciable frente al de la lamina.
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Figura 4.19.- Ensayo de flexién por tres puntos sobre el material recubierto con silicalita-1
mediante enlace covalente método de Ha y cols.[19].
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4.4.3.4. Nitinol pulido a diamante recubierto con silicalita-1 mediante

enlace covalente, método de Lee

En la figura 4.20 se puede apreciar que tampoco este método de
recubrimiento afecta a las propiedades de superelasticidad del material. Como
se vio en el apartado 4.2.1.3, mediante este método de recubrimiento se
conseguia una monocapa de cristales homogénea con practicamente el 90 %
de la superficie recubierta y sin espacios cristalinos, en el que los cristales
estan unidos al sustrato y no forman enlaces con los cristales adyacentes, por

lo que pueden acomodar las tensiones producidas durante el ensayo.
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Figura 4.20.- Ensayo de flexién por tres puntos sobre el material pulido recubierto con
silicalita-1 mediante enlace covalente método de Lee y cols.[24].

4.4.3.5. Nitinol recibido recubierto con silicalita-1 mediante sintesis

directa

Con este método se obtenia un recubrimiento homogéneo de toda la
superficie como se ha visto anteriormente (ver apartado 4.2.2). El problema
principal de este tipo de recubrimientos es que, aunque la temperatura de
sintesis no es alta (130 °C), posteriormente se utiliza temperaturas de 480 °C
para eliminar el templante como se describe en el apartado 2.1.1.3 y por lo
visto anteriormente, para el pre-tratamiento de calcinacion, el sustrato ya pierde

sus propiedades de superelasticidad. A continuacion se muestra la figura 4.21
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que corresponde al material sobre el que se ha realizado una sintesis de
silicalita-1 y posteriormente se ha calcinado para eliminar el templante. Se
compara con la calcinada a 600 °C y se observa que no hay ninguna diferencia

entre la que estd Unicamente calcinada y la que esta recubierta.
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0 J//: T T T T /l/r// T T T 1
0,0 02 0,4 0,6 08 1,0

Deformacién (mm)

Figura 4.21.- Ensayo de flexién por tres puntos sobre el material recubierto con silicalita-1
mediante sintesis directa sobre el sustrato.

Como se acaba de ver, la sintesis hidrotermal directa de cristales de
zeolita sobre el sustrato pierde su propiedad mecéanica de superelasticidad,
debido a las altas temperaturas de eliminaciéon de templante, que unido a que
ademas se rompe la capa depositada sobre la superficie después de 4 sintesis
(ver apartado 4.1.2.2), nos indica que tampoco puede considerarse un meétodo
valido de recubrimiento del Nitinol. Sin embargo se ha visto que una Unica
sintesis hidrotermal si que resistia los ensayos de flexién, por lo que se podria
optimizar el resultado dentro del rango de 1 a 4 sintesis. Este método podria
ser interesante si se pudiese eliminar el proceso de calcinacién para eliminar el
templante, por ejemplo, usando sintesis libres de templante que existen para

algunas zeolitas [30] o bien eliminado el templante mediante extraccion [31].

En resumen, ninguno de los recubrimientos efectuados, salvo aquellos que
requieren temperaturas altas para llevarlos a cabo, afectan a la

superelasticidad del material.
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4.4.4. Ensayos de corrosion

4.4.4.1. Material recibido recubierto con microesferas mesoporosas

siguiendo el método de Colvin

La figura 4.22 muestra las curvas de polarizacidbn para el material
recibido y para el mismo material recubierto con microesferas mesoporosas
siguiendo el método de Colvin [18] (apartado 4.1.1.1), en ella se observa que el
potencial de corrosion, Ecor= - 227 £ 15 mV y mediante el método de Tafel
[32,33] se puede obtener la densidad de corriente icor €s de (5,12 + 0,36) -10”
Alcm?..
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-1200 B LI L) S A L L) S ) B R L) e |

1E-10 1E-9 1E-8 1E-7 1E-6 1E-5 1E-4 1E-3 0,01

Intensidad de corriente ( Alcm?)

Figura 4.22.- Curvas de polarizacion del material recubierto con microesferas mesoporosas

siguiendo el método de Colvin y cols. [18].

Comparando estos resultados con los del material recibido, se puede
ver que, por un lado, el potencial de corrosion es ligeramente mayor que el
recibido, pero que la intensidad de corrosion es dos Ordenes de magnitud
mayor que la del material recibido lo que implica un transporte de masa mas
rapido y una mayor velocidad de corrosion. Esto podria deberse a que al ser un
material altamente poroso, no puede impedir que el fluido biolégico simulado
(SBF) entre en contacto con la superficie del material y que ademas provoque

una corrosiéon mayor y localizada en un punto determinado en el que se ha

218



Capitulo 4. Aspectos de la biocompatibilidad de los recubrimientos

almacenado mas SBF. También se puede observar que al contrario que el
material recibido, el recubierto si que es capaz de formar una débil capa de
pasivacion con una intensidad i, = (3,4 * 0,9)-10° A/cm? mucho mayor que
para cualquiera de los métodos estudiados hasta ahora. Esta intensidad de
pasivacion se mantiene mas o menos constante en el intervalo de potenciales
de 700 a 1540 mV. También llama la atencion que posee el potencial de
transpasivacion mas alto de todos los tratamientos, en torno a los 1600 mV, por
lo tanto el material resiste potenciales mas altos antes de que ésta capa pasiva

se rompa y empiece la corrosion

4.4.4.2. Material pulido diamante recubierto con silicalita-1 siguiendo el

método de enlace covalente

La figura 4.23 muestra las curvas de polarizacion para el material pulido
diamante y el pulido a diamante recubierto posteriormente con cristales de
silicalita-1 mediante el enlace covalente [19] (ver apartado 4.2.1.3). Para el
material recubierto se observa que el potencial de corrosion, Ecor= -142 *
17 mV € icor = (7,58 £ 0,4) -10° Alcm?.
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Intensidad de corriente ( Alcm®)

Figura 4.23.- Curvas de polarizacion del material recubierto con silicalita-1 mediante enlace

covalente [19].

Comparando estos resultados con los del material pulido, se puede ver
que el recubrimiento no ha mejorado dicho potencial y que tampoco ha

conseguido mejorar la iconr, qUe €S unas tres veces mayor y tampoco la
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intensidad de pasivacion, ya que es un orden de magnitud mayor i, = (2,79 +
0,8)-10° A/cm?, lo que implica un transporte de masa mas rapido y una mayor
velocidad de corrosion. Al igual que en el caso anterior, esto podria deberse a
que al ser un material altamente poroso, no puede impedir que el fluido SBF
entre en contacto con el material y que ademas provoque una mayor corrosion

localizada en un punto determinado en el que se ha almacenado mas SBF.

El resumen de los datos obtenidos de los ensayos de corrosidon se muestran en la
tabla 4.3.

Tabla 4.3.- Tabla resumen de las medidas de corrosién para los distintos recubrimientos sobre

Nitinol estudiados

. Potencial de . Intensidad de Potencial de
Tratamiento -, Intensidad de ) ., . =
superficial corrosion corriente (A/cmz) pa5|vaC|20n transpasivacion
(mV) (A/lcm?) (mV)
Recibido -281 +21 (4,2910,38)-10'9 No se alcanza 1064 + 18
Recubrimiento 7 5
Método de Colvin -227 £ 15 (5,12+0,36)-10 (3,4+£0,9)-10 1616 £ 1
Pulido finalizado
con polvo de -140 £ 12 (2,2310,45)-10'8 (4,54 + 0,39)-10'7 1141 +1
diamante
Recubrimiento 8 %
-142 +17 (7,58+0,4)-10 (2,79 £0,8)-10 1164 + 1
Enlace covalente

Los resultados obtenidos en el caso del método de Colvin (material
recibido) indican que por un lado aumenta su potencial de corrosion, favorece
la formacién de una capa de pasivacion y que aumenta su potencial de
transpasivacion. En el caso de método de enlace covalente los resultados son
muy parecidos a los del sustrato de partida (material pulido) los resultados no
muestran ninguna mejoria sustancial. Sin embargo, en ambos casos, la
intensidad de corriente aumenta, lo que implica mayor velocidad de corrosion,
posiblemente debido a que la porosidad del material favorezca una mayor

corrosion localizada en unos determinados puntos.
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4.4.5. Lixiviacion de niquel

Unas de las posibles ventajas de utilizar recubrimientos ademas de mejorar
la resistencia a la corrosion y de poder portar farmacos, seria la de evitar la
lixiviacion de niquel al fluido biolégico simulado (SBF). Se han estudiado los
dos métodos de recubrimiento que mejor resultado han dado, 1) el
recubrimiento con microesferas mesoporosas mediante el método de Colvin
con el que se obtenian una multicapa de esferas de 5 6 7 um sobre la
superficie recibida del Nitinol que resistia los ensayos de flexion (ver apartado
4.1.1.1) y 2) el recubrimiento con silicalita-1 sobre sustrato pulido diamante
mediante el método de enlace covalente y 15 minutos de ultrasonidos con el
gue se obtenia una monocapa de cristales de silicalita-1 sin intercrecimiento
entre cristales y sin espacio intercristalinos que resistia los ensayos de flexién
(ver apartado 4.2.1.3). Los resultados de lixiviacion de niquel han demostrado
que ninguno de los recubrimientos ha conseguido disminuir la lixiviacion de

niquel respecto a los sustratos de partida y se muestran en la figura 4.24.

4,0 S 22 Renovacion
3,51 12 Renovacion
3,0 1

Niquel total (pg)

Recibido

Pulido diamante
Método de Colvin
Enlace covalente

0.0 F——T—
0 60 120 180 240 300 360 420 480 540 600 660 720 780

Tiempo (h)

Figura 4.24.- Curvas de lixiviacion de niquel de los sustratos de 15x3x1 mm?® recubiertos con

material poroso.
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Una de las posibles causas de que el recubrimiento no haya conseguido
evitar la lixiviacion del Ni es que se trata de un recubrimiento poroso y por lo
tanto no puede impedir que el fluido biolégico simulado moje el sustrato y que
Ni difunda a través del recubrimiento hacia el medio en tiempos de medida tan

largos.

Los resultados obtenidos en el caso del recubrimiento mediante enlace
covalente son parecidos a los obtenidos para el sustrato pulido a diamante, lo
cual tiene sentido ya que el enlace covalente se efectia sobre un sustrato
pulido a diamante. Sin embargo, los resultados en el recubrimiento mediante el
método de Colvin no se ajustan a los del material recibido. Esta diferencia se
puede achacar a la diferencia en el potencial de corrosion respecto al material
recibido que se produce con el recubrimiento. Tal y como se dedujo en el
apartado 3.1.8, parece que la lixiviacion de niquel viene influenciada por el
potencial de corrosion de la superficie del material y los potenciales de
corrosion y la lixiviacion de niquel de los sustratos recubiertos también

corroboran lo deducido en ese apartado (figura 4.25).

4,04 Met. Colv.
] | ]

3,04 4PDTH
1 MR PA "m PD
2,54 . Enl. Cov.
2,04
THPD

| |

Niquel total (pg)

1,54
1,04

0,5 OQPD
n

0oQ PDOQ

0,0

T T T T T T T T T T T T T 1
-300 -250 -200 -150 -100 -50 0 50 100

E (mv)

corr

Figura 4.25.- Influencia del potencial de corrosion en la lixiviacién de niquel de todos los

materiales.
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Otro dato que se obtiene del estudio de lixiviacion de niquel y que vendria a
corroborar lo anterior es que, aungue la capa de recubrimiento es capaz de
resistir esfuerzos de flexiébn y compresion (apartados 4.1.y 4.2), no es capaz
de resistir adherida al sustrato tiempos mayores de 15 dias sumergido en SBF.
Asi, durante el estudio de lixiviacion de niquel explicado en el apartado 3.1.7,
se pudo comprobar que para periodos largos sumergidos en SBF (70 dias),
dichos recubrimientos se perdian y el silicio era detectado en los ensayos de
ICP en mayores cantidades cuanto mas tiempo se encontraba la lamina
sumergida en el SBF, alcanzando valores de 30,71 mg/L a los 15 dias y
34,91 mg/L a los 30 dias para el método de Colvin y de valores de 10,55 mg/L
a los 30 dias para el método de enlace covalente de cristales de silicalita-1
sobre sustrato pulido a diamante, respectivamente. Estos resultados se
obtenian sumergiendo las laminas, que han sido recubiertas mediante los
distintos métodos durante el tiempo indicado y sin renovacion del fluido
biolégico simulado (SBF), por lo que no se manipula la muestra durante ese
tiempo y evita que el recubrimiento pueda desprenderse por algin motivo.
Estos resultados fueron corroborados por imagenes SEM en las que se
observaba que la capa de recubrimiento no habia resistido dicho periodo de
tiempo en SBF. Dichos resultados podrian estar de acuerdo con lo que indica la
bibliografia, que sugiere que aunque la silice calcinada esta considerada no-
bioerosionable, la silice derivada de sol-gel (SiO,-nH,O) con poros que van
normalmente entre 1 y 10 nm de diametro podrian serlo y disolverse una
pequefia parte de la particula [34,35] dentro del cuerpo a Si(OH)4 [36]. Por lo
tanto, aunque se disolviese Unicamente la capa mas externa de una
microesfera o de un cristal, la solubilidad de la silice es de 116 ppm [37], que
seria suficiente para perder el enlace que une la particula con la superficie del

Nitinol produciéndose su desprendimiento.

En resumen, los recubrimientos de ldminas de Nitinol con materiales
siliceos siguiendo los métodos de Colvin y enlace covalente no impiden la

lixiviacion de niquel al medio.
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5. LIBERACION DE FARMACOS EN CIRUGIA
ORTOPEDICA Y TRAUMATOLOGIA

En traumatologia existe un creciente interés por la utilizacion de
dispositivos médicos, disefiados a partir de biomateriales que puedan aportar
propiedades liberadoras de farmacos, factores de crecimiento u otras
sustancias que favorezcan la osteointegracion. Las soluciones aportadas para
los sistemas de liberacion de farmacos, como se ha visto, consisten
principalmente en andamios porosos, en cuya estructura se encuentran tanto
materiales organicos como inorganicos mesoporosos impregnados de
farmacos [1-6]. En cuanto a los dispositivos médicos metalicos la principal
soluciéon aportada son los recubrimientos tanto poliméricos [7] como

inorganicos [8, 9,10].

El presente trabajo pretende aportar una nueva solucion a partir no de
un recubrimiento sino del uso del interior de un implante metalico poroso que
actue como reservorio de un material de silice mesoporoso que contiene el
farmaco. De esta manera, la velocidad de liberacion del farmaco es controlada

por acoplamiento de dos etapas de transporte de masa en serie.

e En una primera etapa, el farmaco que esta adsorbido en el lecho
empaquetado de microparticulas se libera en el espacio interior
del dispositivo desde el interior de los poros del material siliceo
Mesoporoso.

e El segundo paso corresponde a la difusion del farmaco desorbido
a través de la pared porosa del dispositivo hacia el espacio

exterior del dispositivo.
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El concepto se muestra esquematicamente en la figura 5.1.

1°) Desorcién del farmaco al
interior del dispositivo

2°)Permeacion del farmaco a través de
las paredes del dispositivo

Figura 5.1.- Representacion esquematica del dispositivo de liberacién de farmaco

desde un lecho empaquetado en su interior [11].

Como una prueba de concepto (figura 5.1) se disend un depodsito de
acero inoxidable 316L poroso, de una porosidad nominal de 0,2 ym y una
porosidad volumétrica del 17 %, que imita los pernos utilizados en la fijacion
externa de la fracturas. Su interior hueco fue cargado con microparticulas
mesoporosas de silice (MCM-41, MEM, SBA-15) en cuyos poros se habia
adsorbido previamente un antibiético (Linezolid comercial Zyvox®) y se estudid
la velocidad de liberacion de dicho antibidtico al liquido que rodea el dispositivo
(fluido biolégico simulado "SBF" a 37 °C).

5.1. Estudio mecanico del dispositivo

Como dicho dispositivo simula un tipo de sistema de fijacién externo,
también se ha evaluado el funcionamiento mecanico de este acero inoxidable
poroso, para comprobar que la porosidad del dispositivo no compromete la
resistencia mecanica considerando las tensiones normales a las que se ven
sometidos durante su operacion y puede servir como elemento de fijacién sin
fracturase cuando se someta a las cargas habituales del paciente. Para realizar
esta evaluacion, se han llevado a cabo ensayos mecanicos de compresiéon y de

flexion por tres puntos.
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Las curvas comparativas de tensién-deformacion, o-¢, en el ensayo de

compresion tanto del material poroso como de material sélido comparativo se

muestran en la figura 5.2

1400
1200
1000

800

Tension (MPa)

600

400 Acero 316L poroso

2004

T T T T T T T
0,0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5

Deformacién unitaria

Figura 5.2.- Comparacion de las curvas de tension-deformacion a compresion para los tubos

de acero 316L y del tubo de acero 316L poroso.

El comportamiento reproducible y cualitativo similar en ambos
materiales. La primera parte de la curva muestra una tendencia lineal,
caracterizada por un modulo elastico a compresion, E, que es practicamente el
mismo para ambos materiales. Esta region lineal finaliza en el limite elastico de
compresion oy, diferente en ambos materiales. El acero inoxidable 316L
empieza la region plastica aproximadamente a 300 MPa mientras que el acero
poroso alcanza este punto a una tension menor, alrededor de 200 MPa. El
siguiente paso corresponde con una larga deformacion asociada con el flujo
plastico mostrado por una pendiente mas suave. El comportamiento plastico
puede observarse con la deformacion permanente que aparece después de la
curva de descarga, cuya pendiente es similar a la pendiente inicial como se
esperaba. Los ensayos finalizaron cuando se alcanz6 una deformacién cercana
al 50 % por lo tanto, sin alcanzar la fractura. Si se comparan estos datos con
las caracteristicas mecanicas del hueso cortical humano, la literatura
proporciona valores para la resistencia a la rotura en compresion entre 125,6 y

250 MPa [12,13]. Por lo tanto, aunque los poros presentes en el acero poroso
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inducen una pérdida de la rigidez en la compresion comparado con el material
sélido, evaluada en un 50 % menos, el acero poroso ensayado presenta

propiedades mecanicas superiores a las del hueso cortical.

Los ensayos de flexién por tres puntos se llevaron a cabo tanto con
tubos de material poroso como material sélido. Cuando una muestra se carga
en flexion, se generan tensiones de traccion en las superficies convexas y de
compresion en las superficies concavas. Con el objetivo de comparar los
resultados de los ensayos de flexion de ambos materiales, que fueron llevados
a cabo en probetas de diferentes dimensiones, en lugar de representar las
curvas de carga-deformacion (F-48) se ha representado en la figura 5.3 la
tensién maxima a la traccion frente a la deformacién (o-¢€), utilizando la teoria

de flexion de vigas y asumiendo un comportamiento lineal.

180 4 Acero 316 L

Tension (MPa)
)
o
PR Y

Acero 316L poroso

T T T T T T
0,00 0,05 0,10 0,15 0,20 0,25

Deformacién unitaria

Figura 5.3.- Comparacion de las curvas de flexion por tres puntos para los tubos de acero

316L y del tubo de acero 316L poroso.
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Para el caso de un tubo sometido a flexion por tres puntos esta tension

de traccion maxima se expresa como:

G_P-L-Rext (5.1)
T 4]

donde o es la tension maxima, P es la fuerza aplicada, L es la longitud
activa, Rex es el radio exterior del tubo, e | es el del momento de inercia. El
momento de inercia refleja la distribucion de la masa de un cuerpo respecto a
su eje de giro y depende exclusivamente de la geometria del cuerpo y de la
posicion del eje de giro, de manera que cuanto mayor sea la distancia entre la
masa y el centro de rotacion mayor sera el valor del mismo [14]. Para una
seccion transversal en forma de corona circular vendria definido por la

ecuacion (5.2).

_ 2 (Rext4 - Rint4)
64

(5.2)

La flecha & producida por la fuerza P viene determinada por la

ecuacion:

p-I3 p-I3 (5.3)
§=—— S5[=——
48 - E -1 48 E-6

Sustituyendo | de la ecuacién 5.3 en la ecuacion 5.1 y teniendo en

cuenta el comportamiento lineal entre o y la deformacién unitaria ¢ :

PL-Ryy P-L-Rye 48-8 Ry E 128 Ry E
TTaa T, Pr T & 12
48-5F

812 Rope (5.4)

oc=E-¢ - ¢= Iz

La pendiente de la linea recta inicial del diagrama tension-deformacion

es el moédulo de Young, E en [Pa]. En este caso, la pendiente inicial del
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material poroso es menor que la del material sélido, conforme a la expresion de

McElhaney-Byars:

E = Ey(1 —bp + cp?) (5.5)

donde p es la porosidad, Eg en es el médulo elastico para el material

compacto y b y ¢ son parametros de ajuste y p es la porosidad expresada como

Vporo

Vtotal

Los resultados en los ensayos de flexion, muestran que los dispositivos
de acero poroso utilizados en este trabajo alcanzan valores de 130 MPa. Este
valor es considerablemente mas pequeino que la tension de rotura obtenida del
material sdlido situado en 584 MPa [15]. Sin embargo, este valor parece
suficientemente alto para soportar el esfuerzo mecanico durante la
consolidacion de la fractura del hueso. Ciertamente, el valor de 130 MPa no
esta lejos del valor de rotura por traccion soportado por los huesos humanos
largos, en torno a los 176 MPa [16] o los 90 - 170 MPa del hueso cortical
[13,17].

Finalmente, de los ensayos de torsidbn se obtienen los valores de
esfuerzo de torsion (Tmax), para el acero poroso de 40,46 + 0,61 N-m y para el

acero solido de 100,77 + 1,90 N-m. Conforme a la expresion:

_ Tmax * Rext (5.6)

Tmax - I

donde Tax €s el esfuerzo de torsion, Rex €l radio exterior del tubo, | area
del momento de inercia para una seccion circular hueca y t,,,4 la resistencia a

la cizalladura .

Los valores de resistencia a la cizalladura, t,,,4, calculados son de
1651 MPa y 1180 MPa. En ambos casos la maxima fuerza es superior a los

valores dados para el hueso cortical femoral [13,16].
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En resumen, con los resultados obtenidos, se deduce que el dispositivo
de acero poroso en las dimensiones utilizadas puede usarse como proétesis de
fijacion ya que sus propiedades mecanicas no estan comprometidas y por lo
tanto el dispositivo podria emplearse como sistema de fijacidén en la curacién de
fracturas externas a la vez que sirve como dispositivo de almacenamiento de

material poroso /farmaco y por lo tanto de sistema de liberacion de farmacos.

5.2. Liberacion desde lecho empaquetado

Los materiales utilizados como lecho empaquetado van a ser MCM-41, y
SBA-15 cuyas caracteristicas fueron descritas en el apartado 2.1.1.3 y
microesferas mesoporosas (MEM) (apartado 2.2.1.2.3). Las distintas
propiedades microestructurales (el tamano, forma de la particula y el tamafio
de poro) de los materiales permitiran comparar entre ellos su capacidad para la

liberacidon de farmacos.

5.2.1. Materiales utilizados
5.2.1.1. MCM-41

5.2.1.1.1. Microscopia electronica de barrido (SEM) y microscopia

electronica de transmision (TEM)

La figura 5.4 muestra las imagenes SEM del material sintetizado
correspondiente a la estructura MCM-41(apartado 2.2.1.1.2) donde el tamafio

de particula es de 647 £ 78 nm.
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Figura 5.4.- Fotografias SEM de las particulas de MCM-41.

Las imagenes obtenidas mediante TEM, revelaron que las particulas
presentaban una estructura porosa, cuyos poros forman una estructura regular,

en forma de canales unidireccionales a lo largo de toda la particula, figura 5.5.

Figura 5.5.- Fotografias TEM de las microesferas mesoporosas de MCM-41.
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5.2.1.1.2. Difraccion de rayos X (XRD)

En la figura 5.6 se muestra el patron de difraccion XRD de las particulas
de MCM-41, dicho patron muestra 4 picos, los cuales de acuerdo a lo descrito
en la literatura corresponden con las reflexiones de los indices de Miller de
(100)a2,58° (110)a4,45° (200)a5,1°y (210)a6,73°[18,19].

Intensidad (u.a.)

20

Figura 5.6.- Patron de difraccién de rayos X de 4ngulo bajo de las particulas de MCM-41.

5.2.1.1.3. Analisis de superficie especifica mediante adsorcion de N,
(método BET)

Los datos obtenidos de la de adsorcién de N, pueden ser tratados para
realizar, entre otros, el analisis BET (Brunauer-Emmett-Teller) para calcular la
superficie especifica, el método t-plot para calcular el area microporosa y
externa, y el analisis BJH (Barret-Joyner-Halenda) de la rama de desorcién
para conocer la distribucion de mesoporos.

Los resultados obtenidos a partir de las isotermas de adsorcién de
nitrogeno muestran un comportamiento con ausencia de histéresis entre los
procesos de adsorcion-desorcion. Para la MCM-41 (figura 5.7), se destaca un
escalén a valores de P/Py, = 0,2 - 0,3 que pudiera estar asociado a la
condensacioén capilar de los canales de MCM-41. El incremento en la cantidad
de nitrégeno adsorbido para valores de P/Py mayores que 0,9 podria deberse a

la condensacion capilar en los poros secundarios entre las particulas.
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Figura 5.7.- Isoterma de adsorcién-desorcion de N, obtenido para el material MCM-41.

A partir del anadlisis BET (Brunauer-Emmett-Teller) de adsorcién de
nitrogeno, se determinaron los parametros caracteristicos para este material

que se muestran a continuacion en la tabla 5.1.

Tabla 5.1.- Parametros caracteristicos del material MCM-41

_ Diametro de poro | Volumen de poro | Area Superficial
Material 3 5
(nm) (cm/g) BET (m“/g)
MCM-41 2,34 0,71 1217

El valor del area superficial obtenido en este trabajo, 1217 m?/g es un
poco mas elevado que los deducidos en la literatura para MCM-41 que estarian
en el rango entre 1000 - 1120 m?/g [20-22]. Este valor tendria sentido ya que el
didmetro de poro determinado es un poco mas pequeno que los reflejados por
[19,21] de unos 3 nm y por lo tanto al disminuir el tamafno de poro aumentaria
el area superficial. El tamano de poro puede disminuir si durante la sintesis el
pH se vuelve ligeramente mas basico, o que provoca que la micela se

contraiga y se genere un poro mas pequefio [23,24].
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5.2.1.2. Microesferas mesoporosas (MEM)

El método de obtencién de la MEM ya esta descrito en el apartado
2.2.1.1.3 y éste es el seguido por Lebedev y cols. [25] para la obtencion del
MCM-48, aunque en este caso, se varié la cantidad de TEOS para intentar
modificar el tamafo de particula con lo que también se modificé la estructura de

la particula.

5.2.1.2.1. Microscopia electronica de barrido (SEM) y microscopia

electronica de transmision (TEM)

Siguiendo la receta de Lebedev y cols. [25] el tamafo de las esferas
variaban en un rango de 500 a 1500 nm, por lo que se optd por ver qué ocurria
si se variaba la cantidad de TEOS en la sintesis. Segun la receta de Zeng y
cols. [26] se puede modificar el tamafo de particula de la MCM-41 modificando
la cantidad de TEOS. De esta manera:

Duplicando la cantidad de TEOS, figura 5.8, el tamano de particula se
situaba en el rango de 860 + 190 nm. Sin embargo al dividir por dos la cantidad
de TEOS de la receta inicial de Lebedev y cols. [25], el tamafo de particula fue
de 440 £ 140 nm, figura 5.9.

S5pm

Tam

Figura 5.8.- Fotografias SEM de las microesferas mesoporosas de tamafio 860 + 190 nm.

237



Capitulo 5. Liberacién de farmacos en cirugia ortopédica y traumatologia

Figura 5.9.- Fotografias SEM de las microesferas mesoporosas de tamafio 440 + 140 nm.

Se observa en ambos casos que existe aglomeracion de esferas en
algunas zonas. En estudios con ibuprofeno como farmaco, se ha llegado a la
conclusién de que estos aglomerados no tienen influencia en la carga de
farmaco comparado con la influencia de las particulas dispersas, aunque si
podria tenerla a la hora de la liberacién [27]. En el presente estudio, este hecho
no tiene mucha importancia puesto que la liberacion se realiza desde un lecho

empaquetado y la aglomeracion de las particulas es inevitable.

Una vez vistos los resultados, se tomé la decisién de trabajar con la
receta de Lebedev y cols. [25] pero con la mitad de TEOS (ver apartado
2.2.1.1.3) ya que proporcionaba el menor tamafio de particula ademas de la
menor dispersion en los valores de éste de todas las concentraciones

analizadas.

Las imagenes obtenidas mediante TEM revelaron que las particulas
presentaban una estructura ordenada de poros complejos a lo largo de toda
ella tal y como se observa en la figura 5.10. Las imagenes de TEM muestran
que el contraste difiere entre el nucleo de las particulas y los bordes. Dicho
fendmeno puede estar atribuido a un mecanismo de crecimiento mediante
semilla [25], segun el cual los nucleos de las particulas pudieran contener una
semilla sobre la que crecen las particulas. En este caso, el cristal de MCM-48,
con la forma de un octaedro truncado, hara la funciéon de semilla sobre la que

los poros creceran despacio mediante la deposiciéon de agregados de micelas.
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Las caras haran el papel de sustratos donde los poros cilindricos
creceran por capas de una manera perpendicular al nucleo conforme a la

simetria del plano [25].

Figura 5.10.- Fotografias TEM de las microesferas mesoporosas.

En las fotografias TEM se pueden apreciar las dos fases de las que se
habla. El nucleo de la particula tiene estructura cubica de MCM-48 desde
donde salen poros longitudinales tipicos de la MCM-41. Aunque segun las
imagenes, dichos poros tampoco llegarian hasta el final de la particula y

acabaria formandose otra vez la estructura del MCM-48.
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5.2.1.2.2. Difraccion de rayos X (XRD)

El patron de difraccidon de rayos X de éstas particulas se presenta en la
figura 5.11 y muestra un uUnico pico de Bragg que corresponde a la reflexion
(21 1) a2,79° [25]. El aspecto amplio del pico refleja cierta pérdida en el orden
de la estructura, lo que pudo ocasionar el solapamiento de otros picos tipicos
presentes en los patrones de difraccion del MCM-48, relativos al grupo espacial
la3d caracteristico en este tipo de material [18]. También podria asociarse a la
existencia de otra fase distinta a la MCM-48, muy posiblemente MCM-41 [25] y
que segun Macias [28] al tratarse de una particula esférica ese pico podria
tratarse de la reflexion de (1 0 0) de MCM-41. No obstante, la simetria del pico
centrado en 2,79° podria indicar que la mayor parte de su estructura es
MCM-48.

Intensidad (u.a.)

20

Figura 5.11.- Patron de difraccion de rayos X de angulo bajo de las microesferas
mesoporosas de tamafio 440 + 140 nm.

5.2.1.2.3. Andlisis de superficie especifica mediante adsorcion de N»
(método BET)

Segun se puede observar en la isoterma de la figura 5.12 no existe
histéresis entre los procesos de adsorcion-desorcion y ademas existe un
marcado incremento en el volumen de N, adsorbido debido a la condensacion
capilar, el punto de inflexion de dicha condensacion ocurre a una presion

relativa P/Po= 0,26 que concuerda con los valores indicados en la literatura
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para la MCM-48 [29]. Por otra parte, el incremento en la cantidad de nitrégeno
adsorbido para valores de P/P, superiores a 0,9 podria deberse igualmente a la

condensacion capilar en los poros secundarios entre las particulas.

500
4004

300

Adsorcion
Desorcién

200

Cantidad adsorbida (cm®/g STP)

100 +

T T T T T T T T T T T T T T T T
00 o1 02 03 04 05 06 07 08 09 1,0

Presién relativa (p/p°)

Figura 5.12.- Isoterma de adsorcion-desorcién de N, de las microesferas mesoporosas.

A partir de las medidas de adsorcion de nitrégeno, se determinaron los
parametros caracteristicos para este material que se muestran a continuacion
en la tabla 5.2. Los resultados son algo mas bajos en cuanto a diametro y
volumen que lo indicado en la literatura por [30,31] pero similares a los
obtenidos por [18,32].

Tabla 5.2.- Parametros caracteristicos de las microesferas mesoporosas

Material Diametro de poro Volumen de poro Area Superficial
(nm) (cm’lg) BET (m?g)
MEM 2,3 0,65 1105

Todos los resultados se podrian explicar como consecuencia de que la
MEM esta formadas por una mezcla de dos fases MCM-48 y MCM-41, y no de
MCM-48 pura [25]. El area superficial de la MCM-41 se situaria alrededor de
los 1000 - 1120 m?/g [20-22] mientras que la MCM-48 esta en torno a los 1100
- 1163 m?g [21,33], con lo que el valor se situaria en un valor intermedio. El
diametro de poro también esta en un valor mas préximo al indicado para
MCM-48 que es 2,5 nm [34] que de los 3 nm de MCM-41 [20,21] .
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5.2.1.3. SBA-15

El método de obtencion de la SBA-15 seguido por Yu y cols. [35].ya esta
descrito en el apartado 2.2.1.1.4.

5.2.1.3.1. Microscopia electronica de barrido (SEM) vy microscopia

electréonica de transmision (TEM)

Las fotos SEM de la figura 5.13 muestran que el material sintetizado

SBA-15 de aspecto similar a los indicados en la bibliografia [36].

Figura 5.13.- Fotografias SEM de las particulas de SBA-15.

En la figura 5.14 aparecen las fotografias TEM donde se aprecia la
formacién de la estructura hexagonal de la SBA-15 con canales rectos

mesoporosos altamente ordenados.

Figura 5.14.- Fotografias TEM de las particulas de SBA-15.
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5.2.1.3.2. Difraccion de rayos X (XRD)

El patrén de difraccion de rayos X de éstas particulas, figura 5.15,
presento tres picos de Bragg, que corresponden a la reflexién (1 0 0) a 0,89°,
(110)a1,58°y (20 0)a 1,88°. Este tipo de perfiles verifican la formacion de la
estructura hexagonal de la SBA-15 con canales mesoporosos altamente
ordenados [37-39].

Intensidad (u.a.)

Figura 5.15.- Patrén de difraccién de rayos X de angulo bajo de las particulas de SBA-15.

5.2.1.3.3. Anélisis de superficie especifica mediante adsorcion de N
(método BET)

La isoterma de adsorcion-desorcién de N, para la SBA-15 sintetizada se
muestra en la figura 5.16. Como se puede observar, es la tipica isoterma tipo IV
con una histéresis en el rango de P/Py~ 0,6 - 0,8 caracteristica de la presencia

de poros bien ordenados en estructura hexagonal 2D [38,40].
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Figura 5.16.- Isoterma de adsorcién de N, del material SBA-15.

A partir de las medidas de adsorcion de nitrégeno, se determinaron los
parametros caracteristicos para este material que se muestran en la tabla 5.3.

En este caso, estos resultados son similares a los obtenidos por [37,38,41-43].

Tabla 5.3.- Parametros caracteristicos del material SBA-15

: Diametro de poro | Volumen de poro | Area Superficial
Material 3 )
(nm) (cm’/g) BET (m“/g)
SBA-15 6,56 1,05 748

5.2.2. Carga de farmaco Linezolid y lavado del material

resultante

El proceso de carga del Linezolid en el material poroso que ya se explico
en el apartado 2.2.1.2.2 es igual para todos los materiales estudiados, ademas
de ser un proceso reproducible. En cuanto al lavado del material, se trabajé con

tres métodos distintos:

e Meétodo 1: Sin lavar el material tras las adsorcién, con el fin de
conseguir la mayor carga de farmaco posible: se utilizé para la
MCM-41y las MEM (apartado 2.2.1.2.3).
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e Meétodo 2: Lavado en centrifuga con 5 mL de SBF utilizado para las
MEM con el fin de obtener una liberaciéon de farmaco reproducible
(apartado 2.2.1.2.3).

e Meétodo 3: Lavado con 10 mL de SBF sobre el filtro. Como resulto
éste el método mas eficiente para obtener reproducibilidad en la
liberacion, se utilizé con las MEM y con la SBA-15 (apartado
2.2.1.2.3).

5.2.2.1. MCM-41

Para la carga de este material se puso en contacto 100 mg de MCM-41
con 10 mL de disolucidén hospitalaria de Linezolid (2 mg/mL). La carga de

Linezolid expresada como (-==-) fue del 8,48 + 0,35 % (N=4). Donde M es la

M¢+Mp

masa de farmaco y Ms es la masa del material mesoporoso.

5.2.2.2. MEM

Al igual que en el apartado anterior, se puso en contacto 100 mg de
material de microesferas mesoporosas (MEM) con un volumen de 10 mL de
disolucién hospitalaria de Linezolid (2 mg/mL), sin lavado posterior (método 1).

Con este método se obtuvo una carga de Linezolid del 8,88 £ 0,54 % (N=11).

Para comprobar de una forma cualitativa que el farmaco se habia
introducido en los poros y se habia quedado adsorbido en la superficie del
material se realizé un ensayo BET para compararlo con el material original. El
ensayo se llevd a cabo desgasificando la muestra a 60 °C durante 3 dias a
10 mbar de presion, suponiendo que a esa temperatura, presion y durante esos
dias el farmaco no sufriria dafio ni se eliminaba de los poros y finalmente, fuese
lo unico que quedase en el interior de los poros [44,45]. Los resultados que se
muestran en la tabla 5.4, indicando los cambios inducidos por la carga del

Linezolid.

De acuerdo a la tabla 5.4 como puede observarse hay un cambio

significativo en los valores de area superficial y volumen de poro, lo que es
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indicativo de que se ha conseguido introducir disolucion de Linezolid en el

interior de los poros del material.

Tabla 5.4.- Parametros para las microesferas mesoporosas (MEM)

Material

Diametro de poro

Volumen de poro

Area Superficial

(nm) (cm®/g) BET (m°/g)
MEM 2,3 0,65 1105
MEM + Linezolid 2,1 0,28 574

Cuando se utilizé el método 2 de lavado los resultados de carga de
Linezolid fueron del 6,57 + 0,14 % (N=3). En cambio, mediante el método 3 de

lavado, la carga de Linezolid se redujo hasta el 5,91 + 0,18 % (N=3).

Debido a la baja cantidad de Linezolid que se adsorbe de la disolucion
inicial 2 mg/mL, se probdé a variar el tiempo en el que el material poroso
estuviera en contacto con la disolucion hospitalaria de Linezolid pasando de 12
a 50 horas. La carga obtenida con este ultimo tiempo de carga, sin lavado
posterior, fue de 8,03 + 0,21 % (N=3) lo que indica que el aumento
considerable del tiempo de contacto entre el material mesoporoso y la
disolucion hospitalaria, no cambia la adsorcién del farmaco en el material,
incluso es ligeramente mas bajo ya que pasa del 8,88 £ 0,54 al 8,03 = 0,21 %.
Esto indicaria que a las 12 h ya se habria alcanzado la saturacién del material

mesoporoso.

5.2.2.3. SBA-15

El tiempo y el lavado o6ptimo (método 3) para las microesferas
mesoporosas (MEM), también se seleccionaron para la carga y el lavado del
SBA-15. Los resultados en cuanto a la adsorcion de Linezolid son parecidos
aunque ligeramente superiores a las MEM, 6,53 £ 0,32 % (N=3), lo que parece
normal debido al mayor tamafo de poro de la SBA-15 con respecto al de las
MEM. Este comportamiento se correlaciona con algunos resultados obtenidos
en la bibliografia [46] donde al comparar la carga obtenida de naproxeno en los
materiales MCM-41 y SBA-15 sin funcionalizar, se obtiene una mayor carga en

éste ultimo debido a que el tamafio de poro es casi el doble en el SBA-15. En
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esta linea, otros autores [47] argumentan que un pequeio aumento de tamafo
de poro de 1,8 a 2,5 nm en MCM-41 implica un aumento de carga de
ibuprofeno. Sin embargo una gran diferencia en dicho tamafo (de 3,8 nm en
MCM-41 a 9 nm en SBA-15) provoca una disminucion en la carga de
alendronato. Este resultado se achaca a una disminucion entre la interaccion
entre las distintas moléculas de farmaco y entre las moléculas de farmaco y la
pared del material poroso al ser la relacion de tamafo entre el farmaco y el
diametro de poro demasiado grande. Por lo tanto aducen que el farmaco, al
igual que difunde rapidamente al interior del poro lo hace también hacia el
exterior creandose un equilibrio con la disolucién farmacolégica. En este caso
seria la superficie especifica la que controlaria la adsorcién del farmaco y como
el material de SBA-15 posee una menor superficie especifica la adsorcion de
alendronato seria menor. Por otra parte, dado que el Linezolid es una molécula
mayor (1,50 x 0,45 nm) [48] que el alendronato (0,61 x 0,55 nm) [47] y que el
tamano de poro del material SBA-15 utilizado es de 6 nm frente a los 9 nm

utilizado por [47], este efecto no se veria tan marcado en el presente trabajo.

Para el material SBA-15 cargado de farmaco, también se realiz6 un
ensayo BET para compararlo de forma cualitativa con el material original. El
ensayo se llevé a cabo a 60 °C durante 3 dias a 10 mbar de presién con la
suposicion de que con éstas condiciones de desgasificacidn unicamente
quedara el farmaco en el interior del poro [44,45]. Al igual que en el caso
anterior, se ha conseguido introducir disolucion hospitalaria en el interior de los
poros y existe una adsorcion superficial de la disolucién de Linezolid y un

llenado de los poros. Los resultados se muestran en la tabla 5.5.

Tabla 5.5.- Parametros obtenidos del material SBA-15

Material Diametro de poro VqumenSde poro | Area Supeérficial
(hm) (cm’lg) BET (m%q)
SBA-15 6,56 1,05 748
SBA-15+Linezolid 6,41 0,85 347
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5.2.2.4. Resumen sobre la carga de Linezolid

Como era de esperar para un farmaco como el del Linezolid, con
dimensiones 1,50 x 0,45 nm [48] la mayor carga de farmaco se obtuvo para el
material SBA-15 que presenta el mayor diametro de poro (6,56 nm) a diferencia
del MCM-41 y de las microesferas porosas cuyos poros de 2,34 y 2,3 nm,
respectivamente son ligeramente mayores que la mayor dimension del
farmaco. Este comportamiento concuerda con lo indicado en la literatura
[46,49]. Para comparar todos los materiales, en la siguiente tabla se indica la

carga inicial obtenida previa al lavado.

Tabla 5.6.- Resumen de carga de farmaco adsorbido previo al lavado.

Diametro | Volumen Area % de Linezolid en el material
Material de poro | de poro | Superficial Mg\
(hm) (cm®g) | BET (m?/g) (Ms+MF)
MCM-41 2,34 0,71 1217 8,48 £ 0,54
MEM 2,3 0,65 1105 8,88 + 0,35
SBA-15 6,56 1,05 748 8,11+ 0,47

* Mg =masa de farmaco, Ms= masa de sélido mesoporoso

Si se comparan las particulas MCM-41 y MEM, éstas ultimas aunque
con menor tamano de poro, menor superficie especifica y menor volumen de
poro, obtienen una carga de farmaco mayor. Este resultado se debe a que las
MEM estan formadas por dos fases, la MCM-48 como predominante y la MCM-
41. La primera de ellas, con una estructura tridimensional, es la que favorece la
adsorcion del Linezolid sin bloquear la entrada del poro frente a una matriz
hexagonal 2D de poros cilindricos largos 1D, que dificulta la difusion del
Linezolid hacia el interior del poro, sobre todo cuando la molécula de Linezolid
se queda adsorbida en la boca del poro. Esto se correlaciona con lo observado
por otros autores en los casos del carvedilol [22] e ibuprofeno [50]. Sin
embargo, las estructuras con poros mas cortos e interconectados favorecen
que el ibuprofeno alcance los centros activos y por lo tanto aumente la carga de
ibuprofeno [50]. También hay que indicar la influencia que tiene el tamano de
las particulas de MCM-41 en torno a los 647 £ 78 nm que posee poros rectos
mas largos que los poros que posean las MEM de tamafio menor (~440 nm) y

por lo tanto, la difusidn del farmaco a través de ellos esta mas impedida.
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5.2.3. Cinética de liberacion en SBF del farmaco adsorbido en

el material poroso

Una vez que el Linezolid fue cargado en el material, el siguiente paso fue
evaluar su cinética de liberacidén. Para ello, como se explico en el apartado
2.2.1.1.5 se disefidé un dispositivo sencillo de acero poroso 316L que simularia
un sistema de fijacion hueco. El material fue cargado introduciéndolo en el
interior de dicho dispositivo y éste, a su vez, fue sumergido en fluido biolégico
simulado (SBF) a 37 °C. A continuacion, la concentracion de farmaco en el SBF

fue medida en funcién del tiempo.

La cinética de liberacion del farmaco en SBF a 37 °C, se llevé a cabo
mediante la medida de la variacion de la absorbancia de la luz incidente con el
tiempo, mediante un espectrofotometro UV-visible (apartado 2.2.3.2). Para ello
se aplico la Ley de Beer-Lambert, que permite relacionar los valores de
absorbancia medidos con la concentraciéon y se tuvo en cuenta que la molécula
de farmaco, absorbe a una longitud de onda de 251 nm. Las medidas se
realizaron en cortos intervalos de tiempo al principio de la liberacidon, por
tratarse de un proceso relativamente rapido, y posteriormente se redujo su

frecuencia de medida en las etapas mas avanzadas de la liberacion.

5.2.3.1. MCM-41

En la tabla 5.7, se muestran los principales resultados obtenidos para la
MCM-41. Los resultados son los obtenidos del material poroso cargado y sin
lavado posterior, la carga de material de cada experimento es de 37,27 %
0,21 mg. La liberacién del farmaco es muy baja y en 45 horas se corresponde
con un 12,81 + 0,84 % del farmaco disponible inicialmente en el material

mesoporoso.
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Tabla 5.7.- Resultados de la liberacion desde el dispositivo cargado de MCM-41+ Linezolid sin

lavado posterior (métodol) en 50 mL de SBF en 98 horas

% inicial de
Linezolid en el | Linezolid disponible % de Linezolid
material(#;;m) Mo (H9) liberado
8,92 3345 13.86
8,63 3193 13,07
8,03 2995 10,20

En la figura 5.17 se muestran las graficas obtenidas de la cinética de
liberacion del Linezolid desde la MCM-41.
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Figura 5.17.- Cinética de liberacion de Linezolid en 50 mL de SBF a 37 °C. Dispositivo
cargado de MCM-41+Linezolid sin lavado posterior (método 1).

Donde, Mgy = Masa farmaco inicial, Mg .= Masa farmaco liberado.

Las curvas representadas en la figura 5.17 de la liberacion de farmacos
desde matrices porosas, se ajustan a las funciones descritas por Noyes-
Whitney que se corresponden con la difusion de las moléculas a través de una

estructura mesoporosa ordenada [44,51-53]:

Cr = Cop - (1 — KD (5.7)
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donde C; es la concentracién de farmaco liberado en el instante t, C. es
la maxima concentracion de antibidtico liberada y k (h™) es la constante de la
cinética de liberacion. Los parametros caracteristicos de la liberacion de
Linezolid desde MCM-41 obtenidos de estas graficas son: C.= 7,15 = 0,65
ug/mL, k = 0,09 £+ 0,03 h™' y R? = 0,905.

Un dato que llama la atencibn y mas después de comparar los
resultados con los demas materiales es la pequefa cantidad de Linezolid que
se libera al medio, que alcanza una media de 12,81+ 0,84 % del cargado
inicialmente a las 40 horas, y que se mantiene practicamente constante incluso
hasta las 100 horas. Este comportamiento podria deberse a la estructura
organizada hexagonal de largos poros unidireccionales de un tamafio proximo
al del linezolid (1,50 x 0,45 nm), que pudieran verse obstruidos por el mismo
farmaco, dificultando la difusion de éste a través del poro. Este efecto se
observa también en la liberacion de la aspirina [54] y del ibuprofeno [50] desde

una matriz mesoporosa de MCM-41.

5.2.3.2. MEM

De la misma manera que en el apartado anterior, se introdujeron 37,5 +
0,14 mg de MEM cargadas de Linezolid y sin lavado posterior (método 1) en el
dispositivo y se estudio su cinética de liberacion. En este caso se ha observado
un aumento considerable de la cantidad de farmaco liberado correspondiente
una media del 62,89 + 7,70 % del Linezolid disponible en el material
mesoporoso. En la tabla 5.8, se muestran los principales resultados obtenidos
para MEM.

Tabla 5.8.- Resultados de la liberacion desde el dispositivo cargado de
MEM-+ Linezolid sin lavado posterior (método 1) en 94 horas

% inicial de
Linezolid en el Linezolid disponible % de Linezolid
material(#;zm) Mg, (1g) liberado
9,84 3710 57.21
9,07 3401 65,79
8,74 3278 54,45
8,02 3059 74,09
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En la figura 5.18. se muestran las graficas obtenidas de la cinética de

liberacion del Linezolid desde las MEM.
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Figura 5.18.- Cinética de liberacién de Linezolid en 50 mL de SBF a 37 °C. Dispositivo cargado

de MEM+Linezolid sin lavado posterior (método 1) en 50 mL de SBF .

En este caso, se puede observar una clara relacion entre la cantidad de
farmaco cargado en el interior del dispositivo y la velocidad inicial de liberacién
de éste, siendo el dispositivo con mayor carga de farmaco el que libera mas
lentamente el farmaco contenido. En el caso del experimento de 37,5 mg
(8,74 %) la liberacion ha sido excepcionalmente rapida y como cabia esperar,
las mayores concentraciones se alcanzan cuanto mayor es la cantidad de

farmaco disponible en el material poroso.

A la vista de estos resultados, se observa que no existe reproducibilidad
en los resultados. Esto puede ser debido a que la falta de lavado del material
provoca que la liberacion no se controle adecuadamente, de la misma manera
que en la bibliografia indican que el método de impregnacion de farmaco no
conduce a una liberacion controlada de éste [55]. Por este motivo, se decidio
buscar una manera de lavar el material para corregir este inconveniente, por

supuesto a costa, de perder algo de carga de Linezolid en el material.
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La siguiente forma de lavado que se experimenté se denomina método 2
y aparece detallada en el apartado 2.2.1.2.3. Los resultados en este caso
fueron los que se indican en la tabla 5.9. La cantidad de material cargado en el
dispositivo es de 37,7 £ 0,1 mg.

Tabla 5.9.- Resultados de la liberacion desde el dispositivo cargado de
MEM+ Linezolid con lavado posterior (método 2) en 170 h

% inicial de
Linezolid en el | Linezolid disponible % de Linezolid
material(ﬁ) Mg (19) liberado
6,67 2521 34,11
6,68 2518 34,74
6,37 2395 46,16

En la figura 5.19 se muestran las graficas obtenidas de la cinética de

liberacion del Linezolid desde las MEM cuando se ha lavado con el método 2.
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Figura 5.19.- Cinética de liberacion de Linezolid en 50 mL de SBF a 37 °C. Dispositivo
cargado de MEM+Linezolid con lavado posterior (método 2).

Siguiendo el método de lavado 2 y como era de esperar, se ha obtenido
un material poroso menos cargado de Linezolid, aunque la tendencia
observada sigue siendo la misma; cuanto mayor es la carga de farmaco mas
lenta es la liberacién y menor porcentaje de farmaco es liberado. Por otro lado,

también se alcanza una concentraciéon de farmaco en SBF mas pequefia, 19 +
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2,48 (ug/mL) frente a los 39,32 + 4,11 (ug/mL), también ha sido mas pequefa
la cantidad de farmaco liberada 38,34 + 5,53 % frente a los 62,89 + 7,70 %
obtenidos por el material sin lavado previo (método 1). Si se observa la figura
5.19, parece que la maxima cantidad de farmaco liberada se retrasa de las 55
horas para el material sin lavar del método 1 (figura 5.18) a las 75 horas del
meétodo 2 que podria estar relacionado con el Linezolid que se encuentra en
poros mas internos. Este efecto seria similar al de otros autores [56] que tras
lavar nanoesferas mesoporosas de silice tipo MCM-41 con ultrasonidos,
observan una velocidad de liberacién de verde de bromocresol mas lenta, lo
que atribuyen a la liberacion del tinte situado mas en el interior de la particula
ya que la mayor parte del cromoforo que esta situado en la superficie y en la

entrada de poros desaparece tras el lavado en ultrasonidos.

Por ello se llevé a cabo un tercer intento de lavado (método 3) que se
describe en el apartado 2.2.1.2.3. Para una cantidad de material de 37,67 +
0,05 mg, los resultados mas importantes se encuentran reflejados en la tabla
5.10.

Tabla 5.10.- Resultados de la liberacién desde el dispositivo cargado de

MEM + Linezolid con lavado posterior (método 3) en 153 h

% inicial de
Linezolid en el Linezolid disponible % de Linezolid
material(ﬂ) Mg (H9) liberado
M+Mpo
6,17 2320 51,12
5,76 2187 5425
5,80 2172 53,49

En la figura 5.20 se muestran las graficas obtenidas de la cinética de
liberacién del Linezolid desde las MEM cuando se han lavado con el método 3.
Se puede observar que se ha alcanzado una liberacion reproducible y que se
corresponde con el 52,95 + 1,33 % del farmaco disponible en el material
mesoporoso. También se observa como en los casos anteriores que para las
mayores cargas de farmaco la velocidad de liberacion de éste es mas lenta. El
método 3 de lavado implica un lavado mas superficial del material mesoporoso,

mientras que el lavado 2 consistia en un lavado mas agresivo ya que se hace
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en centrifuga. Es por esto, por lo que se obtiene una mayor liberacién de

farmaco con el lavado 3.

60

N

w|

(%)

FO
—

304

FL

M_/M

20 |

— 576 %
| —— 617%
104 / 579 %

/
/
1//

0 — T T~ 1 T T T 1 T T T 1 1 T 1
0 12 24 36 48 60 72 84 96 108 120 132 144 156
Tiempo (h)

Figura 5.20.- Cinética de liberacion de Linezolid en 50 mL de SBF a 37 °C. Dispositivo

cargado de MEM+Linezolid con lavado posterior (método 3).

Al igual que con la MCM-41, las curvas de liberacion de las MEM se
ajustan a curvas de forma exponencial de la ecuacion (5.7). Los parametros
caracteristicos de la liberacién de Linezolid desde MEM obtenidos de estas
graficas son: C.= 24,36 + 0,35 ug/mL, k = 0,04 + 0,01 h™" y R = 0,971.

La liberacion del farmaco ha sido mas lenta que en el caso de la
MCM-41 como puede observarse por el menor valor del parametro Kk,
posiblemente debido a que, al contrario que en el caso anterior, la mayor parte
del farmaco se encuentra en el interior del poro y a que la difusién del farmaco
a través del poro controla la velocidad de liberacion de éste. La liberacion de
Linezolid desde la matriz de MEM ha sido mayor que en el caso de la MCM-41.
Esto podria deberse a que dicha liberacion estaria favorecida por la estructura
de las particulas, mezcla de fases MCM-48 (3D) y MCM-41, que impediria que
el Linezolid bloquease los poros y por otra parte, la fase MCM-41 de las
microesferas mesoporosas estaria formada por poros de longitud menor que

las particulas de MCM-41 pura lo que también favorece la liberacién [50].
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La maxima concentracion que se hubiera podido alcanzar seria una
media de aproximadamente 44,48 ug/mL. Sin embargo, en los tres casos
estudiados se ha alcanzado una concentracion maxima de 23,74 £+ 0,13 pg/mL
y se ha liberado el 53,44 + 1,52 % del farmaco disponible en el interior del
dispositivo. La maxima concentracion se alcanza entorno a las 50 horas. Podria
pensarse que se ha alcanzado el limite de solubilidad del Linezolid en el medio
que es aproximadamente 3 mg/mL [57], pero tan sélo se obtuvo un 1 %. Por lo
tanto, el hecho de que se alcance una concentracidn maxima inferior a la que
se podria obtener seria indicativo que se ha alcanzado un equilibrio entre el
farmaco que permanece adsorbido en los mesoporos, la concentracion en el
espacio volumeétrico del tornillo y la concentracion en el SBF. Esta situacion no
se daria en un caso real en el que el medio bioldégico que rodearia al sistema
de fijacion estaria en continua renovacion. Un ensayo en este sentido es el que
se muestra en la siguiente figura 5.21 en la que es SBF ha sido renovado dos
veces y se ha conseguido una liberacion del 98 % del farmaco adsorbido en el

material mesoporoso.
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Figura 5.21.- Cinética de liberacion de Linezolid en 50 mL de SBF a 37 °C. Dispositivo cargado

de MEM+Linezolid sin lavado posterior (método 1) y renovacion se SBF dos veces(2x50mL).

Un dato a tener en cuenta para las microesferas mesoporosas (MEM) es
que independientemente del lavado utilizado, aquellos ensayos en los que la

carga de farmaco era mayor son los que mas han tardado en difundir al medio,

256



Capitulo 5. Liberacién de farmacos en cirugia ortopédica y traumatologia

lo que puede deberse a que una mayor concentracion de farmaco dificulte la
difusiéon del mismo a través del poro puesto que existen mayor niumero de
interacciones entre las propias moléculas de farmaco y las paredes del poro.
Es decir, el tamafio de poro tiene un gran impacto en la liberacion del Linezolid
y la concentracién de farmaco contenida dicta también la cinética de liberacién.
Por ejemplo, otros autores [23] detectan que cuanto mayor era la carga de
heparina en el material de MCM-41, mas lenta era su liberacion. Esto era
debido a que la heparina se encontraba en el interior del poro, aumentaban las
interacciones entre las particulas y las paredes del poro y por lo tanto se

retardaba su difusion al medio.

5.2.3.3. SBA-15

De la misma manera que en el apartado anterior, se utilizé el método de
lavado 3 sobre SBA-15 cargada de farmaco, se introdujo en el dispositivo una
carga de 36,78 + 0,76 mg y se estudid la cinética de liberacién. En la tabla

5.11, se muestran los principales resultados obtenidos para este material.

Tabla 5.11.- Resultados de la liberacidn desde el dispositivo cargado de
SBA-15+ Linezolid con lavado posterior (método 3)144 horas

% inicial de
Linezolid en el Linezolid disponible % de Linezolid
material (ﬂ) Mo (H9) liberado
Ms+Mpo

6,88 2580 68,52
6,63 2460 85,18
6,88 2442 57,68
6,09 2253 74.93

En la figura 5.22 se muestran las graficas obtenidas de la cinética de

liberacién del Linezolid desde la SBA-15 cuando se ha lavado con el método 3.

Cabe destacar que durante las 36 primeras horas, la velocidad de la
liberacion en todos los casos es practicamente la misma, siendo a partir de ese
momento cuando aparecen diferencias, aunque manteniendo la forma de la
curva. El porcentaje medio del farmaco liberado es del 71,58 + 9,98 % que
indica una fuerte desviacién entre las liberaciones obtenidas con diferentes

cargas. En todos los casos hay una tendencia a seguir liberando mas farmaco
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a lo largo del tiempo con ritmos muy bajos hasta que la liberacion del farmaco
sea completa. EI comportamiento idéntico en todos los casos durante las
primeras 35 horas, podria deberse a que el tamafio del poro (6 nm) no ofrece
impedimento a la difusion del farmaco independientemente de la carga que
contenga. A partir de las 35 horas, la velocidad disminuye hasta el vaciado
completo de los poros del material, coincidiendo, el vaciado mas lento con los

materiales mas cargados como ocurria en las microesferas mesoporosas.
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Figura 5.22.- Cinética de liberacion de Linezolid en 50 mL de SBF a 37 °C. Dispositivo

cargado de SBA-15+Linezolid con lavado posterior (método 3).

La concentracion final alcanzada a las 50 horas en torno a los 36 pg/mL
coincide con la concentracion final obtenida por otros autores [51] situada en
30 ug/mL aunque en este caso el tiempo de liberacién fue de 13 horas. Esta
diferencia puede deberse perfectamente a la notable diferencia entre los
ensayos de liberacion. Los autores en [51] realizan la liberacion de farmaco con
discos de 150 mg de SBA-15 cargados de farmaco en un volumen de PBS de
3 mL a temperatura ambiente, mientras que el presente trabajo la cantidad de
material es de ~ 37 mg (~ 6 % Linezolid) en un volumen de 50 mL de SBF a
37 °C.

Al igual que en los casos anteriores, las curvas de liberacion de la
SBA-15 se ajustan a curvas de forma exponencial dada por la ecuacion (5.7).

Los parametros caracteristicos de la liberacion de Linezolid desde SBA-15
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obtenidos de estas graficas son: C.= 42,08 + 1,87 ug/mL, k = 0,02 + 0,002 h™" y
R? = 0,971.

5.2.3.4. Cuarzo

Para comprobar que realmente existe un efecto de nuestros materiales
porosos en la liberacidon del Linezolid se realiz6 el mismo experimento
empapando cuarzo molido, un material no poroso, con la disolucién hospitalaria

de la misma manera que para los materiales anteriores.

La carga obtenida en este caso se muestra en la tabla 5.12:

Tabla 5.12.- Resultados de la liberacién desde el dispositivo cargado de
Cuarzo Linezolid con lavado posterior (método 3) en 109 h

Carga de : o i _ _
QErEn & Linezslic Linezolid disponible % de Linezolid
Mg (1Q) liberado
(mg)
0,74 280 98,55
0,62 233 80,98
0,62 233 98,23
0,51 190 98,23

El interés radicaba en comprobar que la liberacion inicial se producia en
un tiempo muy pequefio y que era debida unicamente al farmaco intersticial
entre las particulas de cuarzo como queddé demostrado. Los resultados se
muestran en la figura 5.23, donde se observa que el 50 % del farmaco

disponible se ha liberado en las primeras 12 horas.
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Figura 5.23.- Cinética de liberacién de Linezolid en 50 mL de SBF a 37 °C. Dispositivo cargado
de Cuarzo + Linezolid sin lavado posterior (método 1).
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5.2.3.5. Disolucion hospitalaria

Por ultimo también se realizaron experimentos introduciendo 125 L de
la disolucion hospitalaria directamente en el interior del tornillo y rapidamente
medir la cinética de liberacion. Como se observa en la figura 5.24 el 50 % del
farmaco cargado es liberado en los 6 primeros minutos, alcanzandose el 90 %
aproximadamente a las 3 horas. Al encontrase el farmaco disuelto previamente,
no existe ningun impedimento para difundir rapidamente a través de los
macroporos del dispositivo. Sin embargo, si se utiliza Linezolid liofilizado en el
interior del dispositivo, éste primero se tiene que disolver y después difundir a
través de los macroporos del dispositivo, o que hace disminuir la velocidad de

liberacion [58].
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Figura 5.24.- Cinética de liberacion de la disolucién hospitalaria de Linezolid en SBF a 37 °C.

A)Experimento completo. B) Detalle de las 3 primeras horas.

Comparando todas las curvas, se ve que sin material poroso, la
liberacion es practicamente instantanea en los 6 primeros minutos. El cuarzo
que es un material no poroso, también libera el Linezolid intersticial de manera
muy rapida alcanzando la concentracion minima inhibitoria o CMI de 2 uyg/mL a
los 48 minutos. Si se compara con la MCM-41 y MEM sin lavar (método 1), que
son las dos que mas cantidad de farmaco tienen cargado, alcanzan esta
concentracion en unas 5 y 6 horas, respectivamente y la SBA-15, con el

método de lavado 3, alcanza la CMIl en 5 h.
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5.2.3.6. Resumen de la liberacién de Linezolid en SBF

Comparando los dos materiales con el mismo tamafo de poro ~ 2,3 nm,
MCM-41 y MEM, el material de microesferas mesoporosas (MEM) es el que
libera mas rapido y mayor cantidad de farmaco al medio. Del mismo modo que
durante la carga, la estructura de la particula influia en la adsorcion, esta
estructura también influye en la liberaciéon. ElI material MCM-41 esta formado
por poros largos donde la difusién del farmaco por su interior esta impedida,
mientras que en el material MEM el Linezolid difunde a través de poros mas

cortos que no estan bloqueados y favorecen su liberacion [22,50,59].

En cuanto al material SBA-15, aunque el material ha adsorbido mas
Linezolid que los demas materiales y sus poros son mas grandes y por lo tanto
la difusiéon a través de ellos deberia ser mas rapida, su liberacién es
excepcionalmente lenta. Esto concuerda con las observaciones realizadas por
Halamova y col. [46] y Qu y cols. [60] que atribuyen a los poros pequefios un
papel importante para estabilizar el farmaco, restringiendo la formacién de una
estructura cristalina del farmaco dentro de ellos mientras se produce la
adsorcion. Las estructuras cristalinas que se forman cuando el tamafo de poro
asi lo permite son mas dificiles de re-disolver y de conseguir su difusién hacia
el exterior [61]. A modo de resumen la tabla 5.13 muestra el tiempo que tarda
cada uno de los materiales en alcanzar una concentracién de 2 pg/mL que es

la considerada como concentracion minima inhibitoria (CMI).

Tabla 5.13.- Resultados de la liberacién desde el dispositivo de acero poroso

Material MCM-41 MEM SBA-15 | Cuarzo | DiSolucion
hospitalaria
Método | Método | Método | Método | Método Método
Lavado )
1 1 2 3 3 1
Tlelmpnoz(r:) rr)1ara 5,25 5,63 7,36 5,15 5,34 47 min
alcanzar una + + + + + + < 6 min
concentracion | 5 gop | 057h | 1,71h | 184h | 097h | 28min
de 2 pg/ml
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5.3. Liberacién através de membrana

A fin de comparar diversos sistemas de liberacion de antibiéticos en
dispositivos implantables mediante cirugia ortopédica, se propuso una
alternativa al lecho empaquetado descrito anteriormente. Dicha alternativa
consistio en el mecanizado de tornillos huecos de acero inoxidable de pared
lisa de 1 mm de espesor y en la que se hizo un orificio de 1 mm de diametro.
Sobre dicho orificio se sintetizO una membrana de material poroso (silicalita-1)
tal como se indica en el apartado 2.2.2.2. En este caso, la difusion del farmaco
contenido en el interior del tornillo hueco seria controlada por la estructura
microporosa de la membrana zeolitica la cual estaria ofreciendo resistencia al

flujo y tamizado molecular.

5.3.1. Materiales utilizados

Llevar a cabo la sintesis de una membrana zeolitica autosoportada de
1 mm de didmetro sin defectos intercristalinos no es sencillo de conseguir y
conlleva un proceso de sintesis repetitivo que se indica en el apartado 2.2.2.2.
Una imagen de la membrana se muestra en la figura 5.25 donde se observa

que los cristales no tienen una orientacién especifica.

Figura 5.25.- Fotografias SEM de la membrana de silicalita sintetizada sobre el vastago del

tornillo.
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5.3.2. Ensayos previos

Para comprobar que el concepto propuesto podia funcionar, se
realizaron unos ensayos previos. Puesto que la silicalita posee un tamafio de
poro de 0,55 x 0,51 nm en su direccion (1 0 0) y de 0,53 x 0,56 nm en su
direccién (0 1 0) se utilizaron dos compuestos, uno de tamafo mas pequefio
que el de los microporos zeoliticos como es el yodo (0,266 nm) y un compuesto
cuyas dos dimensiones son mayores que las del tamafo de los poros zeoliticos
como es el azul de metileno (1,7 x 0,7 nm). Los compuestos se introdujeron en
un tornillo donde se habia sintetizado una membrana de silicalita y se estudio
su liberacion con el tiempo. Se observd que al cabo de 21 dias sélo se habia
liberado yodo y que la liberacion del azul de metileno estaba impedida. De este
experimento se pudo concluir que era posible la sintesis de una membrana
libre de defectos intercristalinos mayores de (1,7 x 0,7 nm) que permitiria

controlar la liberacién de farmacos desde el interior del tornillo.

5.3.3. Experimentacion realizada

Una vez comprobado el concepto se procedié a la realizacion de los
ensayos con Linezolid una molécula en la que por lo menos una de las
dimensiones (1,50 x 0,45 nm) es menor que el tamafo de poro de la silicalita
(~0,55 nm). Los tornillos se cargaron con distinto volumen de farmacos: 240,
250 y 280 pL. Para estos tres tornillos con membrana los resultados se

muestran en la tabla 5.14.

Tabla 5.14.- Resultados de la liberacién desde el dispositivo cargado de
disolucion hospitalaria de Linezolid 160 h

Disolucién de Linezolid disponible % de Linezolid

Linezolid (mL) Mgy (LQ) liberado
280 560 47,77
250 500 4419
240 480 47,59
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Figura 5.26.- Cinética de liberacién de la disolucién hospitalaria de Linezolid (2mg/mL) en 50

mL de SBF a 37 °C a través de membranas de silicalita.

Como cabia esperar se observan curvas de liberacion similares en los
tres casos que indicarian que la liberacion esta controlada por el tamano de
poro. No obstante, es légico que exista alguna pequena diferencia entre las
curvas, puesto que se trata de tres membranas distintas y debido al proceso de
sintesis han de existir pequefias diferencias entre las membranas. Por otro
lado, al igual que para los materiales mesoporosos, los tres ensayos de
liberacion ajustan perfectamente a una forma exponencial del tipo de la

ecuacion (5.7):

Los parametros caracteristicos de la liberacidon de Linezolid a través de
una membrana de silicalita obtenidos de estas graficas son: C.= 4,79 +
0,56 ug/mL, k = 0,04 +0,01 h™' y R? = 0,99.

Se puede observar que las velocidades de liberacion son muy similares
en los tres casos, lo que implica que la velocidad de liberacién esta controlada
por el tamafo de poro de la zeolita. Por lo tanto, la sintesis de la membrana se
ha llevado de manera correcta y no existen espacios intercristalinos o grietas
que permitan una liberacion de farmaco descontrolada. También cabe destacar

que si el farmaco tiene una de las dimensiones menores del tamafo de poro de
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la silicalita puede difundir a través de ellos, a diferencia de lo que ocurria con el

azul de metileno.

Segun los datos obtenidos en los ensayos, la liberacion de farmaco
corresponde a un 46,51 + 1,65 % del farmaco inicialmente introducido en el
tornillo. Existe una gran diferencia de concentracion entre ambas partes de la
membrana, por lo que no se puede considerar que existe un equilibrio entre
ambos lados, ni que se haya producido una saturacién de Linezolid en SBF ya
qgue nos encontramos muy lejos de éste, que es 3 mg/mL [57]. Por lo tanto, la
opcion mas probable es que el Linezolid se haya quedado adsorbido o
bloqueado en las paredes de la membrana ya que una de las dimensiones es
mayor que el tamafio de poro de la silicalita o que se haya producido un

bloqueo del material zeolitico que impida la difusién del farmaco.

5.3.4. Resumen de liberacion a través de membrana

En primer lugar, se ha podido sintetizar una membrana de silicalita de
1 mm de diametro en el vastago de un tornillo sin la existencia de grietas o
espacios intercristalinos. En segundo lugar, se ha conseguido una liberacién
controlada de un farmaco a través de dicha membrana desde el interior de un
dispositivo al fluido exterior (SBF). Por lo que este dispositivo también podria
considerarse como un sistema de liberacion de farmacos para su posible uso

en cirugia ortopédica y traumatologia.
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6. CONCLUSIONES

En este capitulo se muestran las principales conclusiones obtenidas de

la presente memoria.

6.1. Tratamientos superficiales

En cuanto a los tratamientos superficiales:

v' Los tratamientos siguientes sobre Nitinol: tratamiento hidrotermal
(80 °C durante 30 minutos o en fluido biolégico simulado a 37 °C durante
1 mes), oxidacion quimica, pulido mecanico, pulido mecanico seguido
bien de tratamiento hidrotermal o bien de oxidacion quimica y
tratamiento hidrotermal u oxidacion quimica seguida de pulido mecanico
generan una capa de pasivacion basada en TiO, que aumenta el

potencial de corrosion.

v Una capa de pasivacion basada en TiO, a partir de un espesor de
1,6 nm, siempre que ésta sea homogénea, permite al material
alcanzar una intensidad de pasivacion estable y protege al material de la

corrosion.

v El tratamiento hidrotermal produce una capa de pasivacién basada en
TiO2 y Ni2O3 que disminuye la velocidad de corrosion de la superficie del
Nitinol. .

v' Para evitar la lixiviacion de niquel son necesarios los tratamientos de
oxidacion quimica, pulido mecanico seguido de oxidacion quimica y

tratamiento oxidacion quimica seguida de pulido mecanico.

v' La electroerosion no pasiva la superficie del corte y por lo tanto,

contribuye a la lixiviacién de niquel.

v' Para no perder la propiedades superelasticas del sustrato de Nitinol hay
que evitar tratamientos que conlleven temperaturas por encima de los

380 °C durante periodos de tiempos superiores a 8 horas.
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6.2. Recubrimientos

Una vez estudiados los distintos métodos de recubrimiento, se puede
concluir que:

v" Los métodos de Colvin, enlace covalente y sintesis hidrotermal directa
permiten recubrir eficientemente Ila superficie del Nitinol con

microesferas mesoporosas y cristales de zeolita.

v' El método de Colvin y la sintesis directa (repetida varias veces sobre el
sustrato) permiten obtener una multicapa de material poroso fuertemente
sujeto a la superficie del material. Mientras que el enlace covalente y
una Unica sintesis directa sobre el sustrato permiten obtener una
monocapa de material poroso también fuertemente sujeto a la superficie

del sustrato.

v' La rugosidad del material es un factor clave a la hora de utilizar el
método de enlace covalente ya que al disminuir la rugosidad se favorece

el recubrimiento del sustrato mediante enlace covalente.

v' Los recubrimientos de materiales porosos estudiados no se pueden

utilizar con la intencion de reducir o eliminar la lixiviacion de niquel.

v" Los métodos de Colvin, enlace covalente y sintesis directa (repetida una
Gnica vez) permiten obtener recubrimientos de materiales porosos aptos
para aplicaciones en los que se necesiten soportar deformaciones del
8 %.

v' Los recubrimientos de materiales porosos mediante los métodos de
Colvin y enlace covalente no afectan a las propiedades mecanicas del
sustrato, pero permiten aumentar el potencial de corrosion y el potencial

de transpasivacion del mismo.

v' La necesidad de utilizar un tratamiento térmico con temperaturas de
480 °C durante 8 h para eliminar el templante del material poroso implica

la pérdida de la superelasticidad de sustrato.
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v El método de Colvin y el método de enlace covalente no permiten
obtener recubrimientos de materiales porosos sobre la superficie del
Nitinol capaces de resistir enlazados al sustrato durante largos periodos
de tiempo si se encuentran sumergidos en fluido biol6gico simulado
(SBF).

6.3. Liberacion de farmacos

Los resultados de liberacion de farmacos indican que:

v' Se podria utilizar un dispositivo cilindrico basado en acero poroso 316L
como implante ya que resiste las cargas a las que se veria sometido en
su posible uso clinico. A su vez este dispositivo se convertiria en un
reservorio de material poroso que afiadiria la capacidad de liberar

farmaco.

v Este implante de acero poroso permite un gran control de la cantidad y la
velocidad de liberacién del farmaco, ya que las variables relacionadas
con el material poroso y de la pared porosa del depésito pueden ser

manipulados de forma independiente.

v' La influencia de la adsorcion de farmaco de las microparticulas porosas
en el proceso de liberacién global queda demostrada al comparar con
los perfiles de liberacion del cuarzo no poroso.

v' Es posible utilizar un dispositivo basado en la combinacion de acero
316L y membrana de zeolita como sistema para la liberacion controlada

de farmacos.

v' Dicha membrana, permite tener un gran control de la velocidad de
liberacion del farmaco, ya que las variables relacionadas con el material
poroso de la membrana y el espesor de la pared del depdsito pueden

ser manipulados de forma independiente.
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